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Resumo 
A locomoção é uma parte crucial do dia-a-dia de qualquer pessoa. A perda dessa capacidade 
por amputação de um membro, por exemplo, é extremamente limitante para o indivíduo, daí 
que a possibilidade da sua restituição seja um tópico de grande interesse nas áreas da 
Engenharia e Medicina. 
Neste sentido, o objetivo desta dissertação é o desenvolvimento de uma prótese transfemoral 
ativa. Para isso, inicialmente, definiu-se um formato estrutural de 4 barras para o joelho 
considerando um funcionamento deste equipamento completamente passivo. Posteriormente, 
foi adicionado um motor passo-a-passo no sentido de tentar aproximar a marcha do utilizador 
com o sistema, à marcha de uma perna normal. 
Foi desenhado um modelo funcional 3D da prótese, e validada a resistência deste recorrendo 
ao cálculo de resistência à flexão, encurvadura e fadiga. 
Partindo do modelo criado, foram definidas as bases do sistema de controlo e os sensores a 
utilizar para tornar a prótese inteligente (dois acelerómetros, um acima e uma abaixo do joelho, 
um sensor de carga e um sensor de posição angular colocado no joelho). 
A partir do modelo, foi criado um protótipo impresso em 3D de modo a testar o programa de 
controlo e demonstrar as funcionalidades. 
Os resultados obtidos mostram que o sistema tem potencial para poder ser utilizado para o 
desenvolvimento da estratégia global de controlo da marcha em planos horizontais, inclinados 
e transposição de obstáculos, mantendo ao mesmo tempo uma abordagem de baixo custo e 
flexibilidade de modo a poder ser adaptável às necessidades do utilizador final. 
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Development of an Active Transfemoral Prosthesis 
Abstract 
Locomotion is crucial for the human being’s daily life. The loss of such skill due to an 
amputation is extremely limiting. Therefore, the possibility of restoring that capacity is a subject 
of great interest and extensive study nowadays. 
For that matter, this dissertation concerns the development of an active transfemoral prosthesis. 
To accomplish that, it was initially defined a four-bar linkage system for the knee considering 
as if it was completely passive. Subsequently, a stepper motor was selected to drive the system, 
in order to make the user’s gait as smooth and symmetrical as possible.   
A 3D working model of the prosthesis was designed, and calculated its bending, buckling and 
fatigue resistances. 
Taking into consideration the system created, the basis of the control system was defined and 
the sensors for the application were selected (two accelerometers, one above and another one 
below the knee, a load cell and an angular position sensor), in order to turn the device into an 
intelligent prosthesis. 
To test the behaviour of the system, it was created a simplified model, which was printed in 3D. 
Based on the results obtained, this project shows potential to be used in further development of 
the control system and to obtain a working device, keeping a low overall cost of the equipment 
and maintaining the flexibility needed to be suited to any user.  
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1 Introdução 
1.1 Enquadramento do projeto e motivação 
Ao ter sido confrontado com o facto de ter um membro da família amputado acima do joelho 
na perna esquerda, surgiu o interesse em conceber um sistema que lhe pudesse restabelecer a 
capacidade de marcha. 
Para isso seria necessário o desenvolvimento de uma prótese que permitisse recriar a articulação 
do joelho e munir este equipamento de capacidade de controlo para que, a partir de sinais de 
entrada dos sensores, contribuísse ativamente para a movimentação do joelho com o intuito de 
tornar a marcha mais natural. 
Assim, surgiu a ideia deste tema da dissertação - Desenvolvimento de uma Prótese 
Transfemoral Ativa, que possa futuramente ajudar muito mais pessoas. 
 
1.2 Objetivos do projeto 
Este projeto visa o desenvolvimento de uma prótese transfemoral ativa utilizando 
microcontroladores. Este objetivo principal foi dividido nas seguintes tarefas: 
 Estudo e definição da melhor solução estrutural para a prótese; 
 Estudo dos modos de acionamento possíveis e definição de soluções; 
 Conceção e desenvolvimento de um joelho ativo para a perna esquerda e respetivo 
dimensionamento; 
 Projeto de um modelo 3D da prótese; 
 Desenvolvimento de uma solução de controlo; 
 Seleção dos sensores a utilizar; 
 Desenvolvimento de um sistema controlo base; 
 Desenvolvimento de um protótipo que permita o teste de algumas funcionalidades de 
controlo. 
1.3 Descrição do problema 
Uma prótese transfemoral é um equipamento em contacto direto com um individuo, 
proporcionando-lhe o suporte necessário à realização de tarefas do dia-a-dia, devendo ter um 
funcionamento de elevada fiabilidade que evite situações de risco para o amputado.  
Assim, de um modo geral, estes equipamentos têm de ser funcionais, fiáveis, seguros e 
suficientemente confortáveis para uma utilização rotineira e contínua [1]. 
Neste capítulo são apresentados os requisitos funcionais para o desenvolvimento de uma prótese 
transfemoral ativa. 
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Uma perna inteligente biónica com joelho é uma prótese que consegue ajustar automaticamente 
o binário da articulação do joelho com a alteração da velocidade de marcha e o ângulo da 
articulação, tornando a marcha mais próxima da marcha da perna saudável [2]. 
Do ponto de vista mecânico, a marcha humana é um movimento complexo com um mecanismo 
com vários graus de liberdade [2]. 
De uma forma mais detalhada podem distinguir-se os seguintes requisitos para a construção de 
uma prótese:    
1) Segurança 
Segurança é a função mais importante e uma condição essencial à implementação das outras 
funções da prótese. Para atingir o balanço humano normal dos membros inferiores, manter o 
equilíbrio do corpo e uma marcha natural, as próteses devem apresentar uma elevada 
estabilidade durante a fase de apoio, flexão e extensão controlável durante a fase de balanço 
[2]. 
2) Baixo peso e atravancamento 
A energia que controla o movimento da prótese advém do coto que tem menor força muscular 
e, por isso, as próteses devem ser leves. Para além disso, as próteses devem ser desenhadas no 
sentido de manter a aparente simetria das pernas do individuo [2]. 
3) Baixo consumo 
Devido à deficiência física, o binário de flexão e extensão para a articulação do joelho prostético 
não pode ser fornecido pelo amputado. Sendo assim, o baixo consumo energético é um requisito 
básico para o desenvolvimento da prótese [2]. 
4) Adequação ao sujeito  
As próteses devem simular a marcha normal humana, de modo natural, com um formato 
realístico e assegurar estabilidade na fase de apoio em estado dinâmico. Para além disso, a 
prótese deve mudar automaticamente com o ritmo da marcha para mantê-la adequada [2]. 
A seleção do tipo de prótese deve ter em conta o nível de atividade do paciente. 
5) Compensação functional 
As próteses devem ser capazes de realizar movimentos de marcha básicos, mas também 
corresponder às necessidades do dia-a-dia: levantar, sentar, subir e descer escadas, andar de 
bicicleta, fazer desporto [2]. 
6) Facilidade de utilização e funcionalidade 
Para além destas características, as próteses devem ser confortáveis e facilmente manipuladas. 
Devem ter baixo custo, elevada fiabilidade, e uma estrutura compacta e simples [2]. 
7) Conforto e aparência física 
O conforto também é importante, o ruído e o calor produzidos pelo equipamento devem ser 
considerados de forma a não perturbar o utilizador e os que o rodeiam [1]. 
A aparência física do dispositivo, no caso de próteses externas, deve ser próxima do natural 
sempre que possível [1]. 
8) Controlo ativo das fases de apoio e de balanço 
Próteses e ortóteses passivas são potenciadas somente por elementos passivos, como molas. Em 
próteses para marcha, essas molas são habitualmente usadas para armazenar energia elástica 
durante uma parte do ciclo de marcha, e retornar mais tarde no ciclo. No entanto, ações 
dinâmicas como marcha, corrida, subir escadas beneficiam com a capacidade de controlo da 
resistência desses elementos. Estes equipamentos quase passivos, definidos como os que não 
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podem aplicar forças não conservativas, incluem também amortecedores variáveis, 
embraiagens, que podem funcionar em conjunto com outros elementos passivos [1].  
Sistemas ativos são capazes de fornecer uma funcionalidade ainda mais robusta, permitindo um 
controlo ativo do posicionamento da articulação [1]. 
1.4 Metodologia usada 
A primeira fase do trabalho foi a realização de uma pesquisa bibliográfica de soluções existentes 
no mercado, formas construtivas, de acionamento e de controlo do sistema que se pretendia 
construir. 
Seguidamente, foi definida a forma de acionar o equipamento e criado o desenho esquemático 
da estrutura do joelho prostético.  
A partir do esquema, foi construído um modelo 3D simples, o qual foi utilizado para 
desenvolver uma forma de calcular o binário necessário para atuar o joelho. Conhecido o 
binário necessário, foi selecionado o motor e feita a modelação da estrutura final do joelho. Em 
simultâneo, foi definido o método de controlo do sistema e os sensores a utilizar. Com o 
desenho do joelho, foram feitos cálculos para verificar a sua resistência mecânica. Na 
impossibilidade de produzir o joelho funcional a partir do modelo 3D criado, construído nos 
materiais pretendidos, para ser testado com uma pessoa, optou-se pela impressão 3D de um 
modelo mais simples - protótipo - que permitisse validar algumas das funcionalidades. 
Os sensores foram ligados aos microcontroladores Arduino e estes a um computador via USB. 
Este controla o motor passo a passo através de um módulo de comunicação I2C co o respetivo 
driver. Todo o conjunto é controlado por uma aplicação desenvolvida em LabVIEW 2015. 
Finalmente foram programados o controlador Arduino e uma aplicação no LabVIEW que foram 
testadas no protótipo desenvolvido e impresso em 3D. 
1.5 Estrutura da dissertação 
Esta dissertação divide-se em 6 capítulos que descrevem a forma como este projeto foi 
desenvolvido. 
No capítulo 1- Introdução - é apresentada a motivação para a realização do projeto, os objetivos 
deste e a metodologia utilizada para o concretizar. 
No capítulo 2 - Estado da Arte e Revisão Bibliográfica - é apresentada uma revisão bibliográfica 
abordando as fases do ciclo de marcha e os tipos de próteses existentes. 
No capítulo 3 - Solução Construtiva - são definidos a solução estrutural de funcionamento do 
sistema e o acionamento deste e é apresentada a proposta de joelho a utilizar para prosseguir 
para testes reais. 
No capítulo 4 - Arquitetura do Sistema - são apresentados os equipamentos propostos para 
utilizar na aplicação e descrita a sua função concreta no sistema. 
No capítulo 5 - Sistema de Controlo - são apresentadas as propostas de controlo previstas para 
o equipamento, para as diversas tarefas e são apresentadas algumas soluções de programação e 
os resultados dos testes com os programas no protótipo. São também mencionados os principais 
problemas encontrados na utilização dos equipamentos propostos. 
No capítulo 6 - Conclusões e Perspetivas de Trabalhos Futuros - são expostas as principais 
conclusões do trabalho e algumas sugestões de trabalhos futuros. 
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2 Estado da Arte e Revisão Bibliográfica 
A locomoção humana é a ação através da qual o corpo se desloca e por isso é essencial à vida. 
Porém, no caso de pessoas sem uma ou ambas as pernas, andar sem ajuda é impossível [3].  
A maioria das próteses convencionais transfemorais baseia-se em mecanismos passivos que 
não possibilitam caminhar de forma regular [3]. 
As próteses ditas ativas têm a capacidade de controlar o ângulo do joelho como uma perna 
normal. Existem ainda próteses semi-ativas que conseguem, dentro de determinados parâmetros 
capacitar o paciente a realizar uma marcha normal [3]. 
O desenvolvimento comercial dos membros prostéticos tem-se focado em membros 
dissipadores ou conservativos de energia. Estes sistemas, apesar de serem eficazes na 
aproximação do funcionamento do joelho em zonas planas e a descer uma escada, não são 
capazes de impor potência impedindo os amputados de executar um grande número de 
atividades do dia-a-dia [4]. 
Neste capítulo é definida a terminologia dos planos utilizada ao longo do documento, são 
descritas as fases da marcha, o método de medição e quantificação do processo de marcha, e 
apresentadas algumas próteses existentes no mercado.  
2.1 Definição dos planos 
As designações dos planos utilizadas neste documento estão de acordo com a imagem que se 
apresenta na Figura 2.1 [5]. 
 
Figura 2.1 Terminologia dos planos, em posição anatómica [5] 
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2.2 Fases do ciclo de marcha 
Caminhar é uma atividade conseguida através de um complexo e coordenado padrão de sinais 
nervosos, enviados para os músculos, que por sua vez fazem mover as articulações, os membros 
e o resto do corpo [6]. 
Quando uma pessoa saudável dá um passo, sinais do sistema nervoso central estimulam os 
músculos para produzir um padrão de marcha biomecanicamente eficiente. De contrário, 
quando uma pessoa sem um membro dá um passo, a musculatura do membro residual 
desenvolve uma estratégia de contração compensatória para primeiro criar estabilidade 
anatómica, e depois uma série de contrações para manter um controlo durante o movimento 
funcional [7]. 
 
2.2.1 Fases do ciclo de marcha 
O ciclo de marcha, esquematizado na Figura 2.2, é definido como o intervalo de tempo entre 
duas ocorrências sucessivas de um dos eventos repetitivos ao caminhar. Habitualmente usa-se 
o instante em que um dos pés contacta com o chão - contacto inicial (initial contact) - para 
momento inicial. A descrição que se segue foi baseada na referência [6]. 
 
Figura 2.2 Posição das pernas em cada fase do ciclo de marcha [6] 
Começando com o contacto inicial do pé direito com o chão, o ciclo dura até o pé direito voltar 
a ter o primeiro contacto com o chão. O pé esquerdo realiza exatamente a mesma série de 
eventos, mas desfasado no tempo de meio ciclo. 
Os eventos do ciclo de marcha são: 
1. Contacto inicial 
2. Saída do pé contralateral 
3. Subida do calcanhar 
4. Contacto inicial do pé contralateral 
5. Saída do pé 
6. Pés lado a lado 
7. Tibia vertical 
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Estes sete eventos subdividem o ciclo de marcha, quatro dos quais ocorrem na fase de apoio 
(“stance phase”), quando o pé se encontra no chão, e três na fase de balanço (“swing phase”), 
quando o pé se move para a frente no ar. 
A fase de apoio, também chamada fase de suporte ou fase de contacto, dura desde o contacto 
inicial até o pé deixar de contactar com o solo. Dividindo-se em: 
1. Resposta à carga (Loading response); 
2. Apoio intermédio (Mid-stance); 
3. Apoio terminal (Terminal stance); 
4. Pré balanço (Pre-swing). 
A fase de balanço vai desde o “toe off” até ao próximo contacto inicial. Subdivide-se em: 
1. Balanço inicial (Initial swing); 
2. Balanço intermédio (Mid-swing); 
3. Balanço terminal (Terminal swing). 
É seguidamente apresentado em detalhe o ciclo de marcha: 
 Contacto inicial (initial contact) 
O contacto inicial é o primeiro período da fase de apoio. É frequentemente chamado 
“heelstrike”, dado corresponder habitualmente a um impacto distinto do calcanhar no solo. A 
direção da força de reação do solo varia entre “na vertical para cima” (durante a fase de -
heelstrike-), e “para cima e para trás” (na fase de resposta à carga, que sucede imediatamente o 
contacto inicial). 
 Resposta á carga (loading response) 
A resposta à carga é o período de duplo apoio entre o contacto inicial e o ponto em que o pé 
contrário sai do solo. 
Durante este período, a reação do solo aumenta rapidamente em magnitude, e a sua direção e 
sentido é para cima e para trás. 
 Saída do pé contralateral (Opposite Toe-off) 
É o final da fase de duplo apoio, conhecido como loading response e o princípio da fase de 
mid-stance, o primeiro período de apoio só com um pé. O pé frontal, que estava a ser descido 
em direção ao solo, contacta completamente com o chão, o que ocorre geralmente por volta da 
altura em que o outro pé sai do solo (opposite toe off). 
 Balanço intermédio (Mid-Stance) 
Mid-stance é o período do ciclo de marcha entre a saída do pé contralateral e a subida do 
calcanhar ipsilateral. 
 Subida do calcanhar (Heel rise) 
Esta fase marca a transição entre a mid-stance e a fase terminal de apoio. É o momento em que 
o calcanhar ipsilateral começa a elevar-se da superfície do solo.  
 Contacto inicial do pé contralateral 
O contacto inicial do pé contralateral dá-se perto dos 50% do ciclo de marcha. Marca o fim do 
período de apoio só com um pé e o início da fase de pre-swing, que é o segundo período de 
apoio em dois pontos. 
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 Saída do pé (Toe off) 
O toe off ocorre aproximadamente nos 60% do ciclo de marcha. Separa o pre-swing do balanço 
inicial e é o ponto em que a fase de apoio termina e a fase de balanço se inicia. 
 Pés adjacentes (Feet Adjacent) 
Este ponto corresponde à transição entre o balanço inicial e o intermédio. É o momento em que 
a perna que se encontra na fase de balanço passa pela que se encontra na fase de apoio. 
 Tíbia vertical (Tibia Vertical)  
A divisão entre o mid-swing e o terminal swing é marcado pelo ponto em que a tíbia da perna 
em balanço atinge a posição vertical. 
 Contacto terminal do pé 
O ciclo de marcha termina no novo primeiro contacto com o chão do mesmo pé, conhecido, por 
vezes, como “contacto terminal do pé”. 
 
São seguidamente apresentadas técnicas usadas para caraterização e quantificação da marcha. 
2.3 Ensaios de marcha 
Duas pessoas podem ter um padrão de marcha normal usando diferentes combinações de 
músculos. O padrão de utilização dos músculos varia não só de pessoa para pessoa, como 
também é afetado pelo desgaste, cansaço e velocidade da marcha [6]. 
A aplicação de análises de marcha recai, fundamentalmente, em três categorias principais [8]: 
 Diagnóstico; 
 Monitorização; 
 Investigação. 
Os ensaios de marcha permitem uma análise objetiva da marcha. Podem ser usados vários 
métodos de medição, individualmente ou em conjunto [9]. 
A escolha do método é baseada na necessidade clínica, considerações financeiras, e nos 
equipamentos disponíveis. Tipicamente, são compilados simultaneamente dados de cargas e de 
movimento [9].  
 
Movimento 
A análise do movimento é um processo complexo de medição do comportamento de 3 
articulações em cada um dos membros inferiores [9]. Apesar da maioria do movimento durante 
a marcha ocorrer no plano sagital, existem pequenas rotações noutros planos (frontal e 
transverso) que também são importantes [3, 6]. 
A posição dos centros de rotação das articulações é estimada graças à utilização de marcadores 
colocados na superfície da pele em pontos bem definidos (Figura 2.3). São necessários pelo 
menos 3 marcadores por cada segmento, e a posição de cada marcador é gravada utilizando 
várias câmaras. O benefício existente na colocação de um número elevado de marcadores sobre 
a pele prende-se com a redução dos efeitos da movimentação dos tecidos moles relativamente 
aos ossos e com a possibilidade de redundância. Determinadas as posições angulares de cada 
segmento, a velocidade e aceleração angulares das partes do membro são obtidas por 
diferenciação matemática [9]. 
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Figura 2.3 Posição dos marcadores na superfície da pele 
O ângulo do joelho é definido como o ângulo entre o fémur e a tíbia. O ângulo do tornozelo é 
o ângulo entre a tíbia e uma linha arbitrária no pé e apesar de ter um valor em torno de 90º, é 
convencionalmente definido como 0º. Assim a dorsiflexão e a flexão plantar são movimentos 
no sentido positivo e negativo, respetivamente [6]. O ângulo da anca pode ser medido de duas 
maneiras distintas: o ângulo entre a vertical e o fémur, e o ângulo entre a pelve e o fémur [6]. 
Os dados de movimento podem ser combinados com a análise de cargas externas que atuam 
sobre o corpo [9]. 
 
Cargas externas 
O cálculo dos binários nas articulações e forças de reação entre segmentos é dependente do 
conhecimento dos componentes inerciais dos respetivos segmentos e as cargas externas que 
afetam o corpo [9]. 
A magnitude e distribuição da massa dos segmentos relativamente aos eixos das articulações 
são obtidos a partir de dados de cadáveres ou da modelação matemática desses segmentos dos 
membros. As forças de contacto (reações com o solo) aplicadas no segmento distal (pé) são 
medidas com uma plataforma de carga [9]. 
A plataforma de carga (célula de carga) é um instrumento habitualmente utilizado em análise 
da marcha. Dá-nos a carga total exercida pelo pé em contacto com o solo [6]. Esta placa mede 
habitualmente forças e momentos em 3 dimensões em torno do centro de pressão do pé [9]. 
O centro de pressão é o ponto no solo onde se pode aplicar a força resultante, apesar de, na 
realidade a carga total ser distribuída por inúmeros pontos ao longo de uma área finita da 
plataforma [6]. 
A carga lateral é habitualmente muito pequena. Para a maior parte da fase de apoio do pé-
direito, a reação com o solo acelera o centro de gravidade para o lado esquerdo do corpo, e 
durante a fase de apoio do pé esquerdo, a aceleração é no sentido do lado direito do corpo [6]. 
A carga vertical demonstra uma curva característica de duas “bossas” (Figura 2.4) que resultam 
de um contacto inicial, no princípio da fase de apoio, uma redução da força à medida que o 
corpo gira sobre a perna durante a mid-stance e um segundo pico devido à desaceleração, 
durante o movimento realizado no final da fase de apoio [6]. 
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Figura 2.4 Reação vertical com o solo, ao longo do ciclo de marcha para os dois pés [10] 
Binários e potências 
A integração das cargas externas, centro de pressão, parâmetros dos segmentos do corpo e dados 
de movimentos permite obter informação sobre os binários das articulações, potência e reações 
entre segmentos utilizando técnicas de dinâmica inversa. O papel dos grupos musculares é 
inferido a partir da magnitude e sinal dos binários e potência exercidos sobre as articulações 
[9]. 
 
Eletromiografia dinâmica 
Esta técnica permite monitorizar a atividade elétrica nervosa e muscular. Trata-se do registo 
extracelular do potencial de ação de um músculo, ou seja, a eletromiografia (EMG) é a medição 
da atividade elétrica de um músculo em contração [4, 6]. Como é uma medida da atividade 
elétrica e não mecânica, a relação entre a atividade medida com o EMG e a força de contração 
está longe de ser direta [6]. 
Os três métodos de medição de EMG são com elétrodos superficiais, fios finos e com agulhas. 
Em análises de marcha, o EMG é medido com a pessoa em movimento [6]. 
Neste caso e para uma possível aplicação numa prótese, faz sentido falar apenas do caso da 
medição com elétrodos superficiais uma vez que os restantes métodos são invasivos e, por isso, 
não são adequados [6]. 
Os elétrodos de superfície são fixados à pele sobre o músculo, sendo o EMG medido como a 
diferença de tensão entre dois elétrodos. Normalmente, é necessário também um elétrodo terra 
colocado no corpo. A tensão do sinal é relativamente baixa e, por isso, este é normalmente 
amplificado [6]. 
Os dados obtidos não são muito específicos devido às interferências de músculos adjacentes. 
Há habitualmente um artefacto que advém do movimento alterando a baseline do sinal. Pode 
também ocorrer interferência eletromagnética, como por exemplo dos equipamentos elétricos 
próximos [6]. 
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A ação muscular não pode ser medida diretamente. O eletromiograma (EMG) permite uma 
medição indireta da atividade muscular. Este nível de análise não é realizado como parte de 
ensaio de marcha comum. Um EMG dinâmico (cinesiológico) representa a atividade de 
múltiplas unidades motoras [9]. 
A apresentação dos dados de EMG em dados absolutos não têm significado dado que o 
posicionamento e o tipo de elétrodo afetam substancialmente a amplitude do sinal. O EMG de 
marcha é apresentado como uma percentagem do máximo de contração muscular [9]. 
 
Eficiência metabólica e mecânica 
É necessário metabolismo para criar energia para realizar o movimento. O gasto de energia 
pode ser determinado por calorimetria indireta. Durante este procedimento é medida a 
quantidade de oxigénio exalado porque reflete o gasto energético [9]. 
Quando estabiliza o consumo de oxigénio após 2 a 3 minutos de exercício a uma carga 
constante, ou seja, quando o batimento cardíaco e a respiração atingem um estado estacionário, 
o consumo energético para a atividade em causa reflete-se na taxa de consumo de oxigénio [9]. 
2.4 Tipos de próteses existentes no mercado 
Prótese é um equipamento que substitui a função de um membro natural. Uma ortótese, por sua 
vez, tem a função de aumentar a capacidade de um sistema natural do corpo [1]. 
O ponto central desta dissertação corresponde ao joelho mecânico, mas importa também fazer 
referência aos restantes componentes dos quais resulta a prótese completa. 
2.4.1 Encaixe (elemento de ligação ao coto) 
O encaixe é o elemento que faz a ligação entre a prótese e o resto do corpo do paciente.  
A configuração do encaixe é relatada como tendo influência no comprimento/razão de tensão 
do músculo, o movimento do fémur, e o movimento do membro residual, os quais afetam a 
marcha e outros movimentos funcionais [7]. 
Para além disso, dado que a pele e tecidos subjacentes do membro residual (coto) não estão 
preparados para suportar o intervalo de variação de pressões e cargas repetitivas encontradas 
durante a utilização da prótese, o desenvolvimento deste componente prende-se com a melhoria 
da eficiência da transferência de forças para suportar atividade prolongada sem danificar os 
tecidos, a pele, ou provocar desconforto [7]. 
 
2.4.2 Pé prostético 
O pé prostético é um elemento que possui uma grande influência na estabilidade do joelho. 
Um pé prostético de qualquer tipo deve ser capaz de cumprir três funções [12]: 
1) Absorver o choque no momento de contacto do calcanhar com o solo; 
2) Transição suave para um estado de suporte de carga estável sobre o pé; 
3) Transição suave entre a fase de apoio e a fase de balanço. 
Pés prostéticos flexíveis podem absorver parte da energia da reação com o solo e libertá-la 
quando o pé sai do chão para promover o movimento para a frente do corpo [2]. 
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2.4.3 Joelho 
É aceite que pacientes com amputações transfemorais caminham mais devagar que sujeitos 
normais. Uma das razões para a velocidade de marcha mais baixa é a fase de balanço prolongada 
no membro prostético [13]. 
 
Sistemas de acionamento e controlo 
As articulações prostéticas distinguem-se tendo em conta o tipo de atuador utilizado em [14]: 
1) Articulações ativas: a articulação é sempre conduzida por um motor elétrico, 
equipamento pneumático ou hidráulico. 
2) Articulações passivas: articulações sem atuador, sem consumo energético e que tem a 
capacidade de armazenar alguma energia devido ao próprio design do mecanismo. 
3) Articulações semi-ativas: estas articulações são controladas por amortecedores 
inteligentes, como os amortecedores eletro-reológicos, magneto-reológicos, etc. Podem 
impor uma elevada força de amortecimento, mas não produzem força ativa. 
A maioria dos amputados transfemorais utilizam joelhos prostéticos passivos (não 
computorizados) [15]. Nos sistemas passivos, as próteses mais simples podem ser munidas 
apenas de um mecanismo de bloqueio do joelho [16]. 
Nestes equipamentos, podem, no entanto, ser implementados sistemas de controlo da fase de 
balanço da perna, por exemplo através da utilização de uma célula de fricção ajustável que, 
pressionada contra o eixo do joelho, permite algum controlo do balanço da perna, mas garante 
um bom funcionamento apenas para uma cadência e é difícil de usar em superfícies irregulares 
[16]. 
Sistemas com mola ou elástico são também frequentemente utilizados para promover a extensão 
total da perna antes do contacto com o solo [16]. 
Existem ainda próteses passivas com controlo das fases do movimento com recurso a 
mecanismos hidráulicos ou pneumáticos, capazes de funcionar numa gama de cadências de 
ambulação [16]. 
Comparativamente ao controlo por fricção, um mecanismo de amortecimento por fluido 
permite ainda obter velocidades de ambulação superiores e a desigualdade entre as fases de 
balanço (da perna sã e da prostética) é menos pronunciada do que num sistema de fricção 
constante [16]. 
Os amortecedores hidráulicos são os mais utilizados para o controlo da fase de balanço. Eles 
funcionam restringindo a passagem de fluido através de um orifício de que resulta uma força 
de amortecimento no movimento de balanço da anca [16]. 
Os sistemas hidráulicos passivos têm a vantagem de providenciar um amortecimento suave do 
movimento do joelho durante a fase de balanço e de apoio do ciclo de marcha. Essa resistência 
pode ser diferente para os movimentos de flexão e extensão e pode ser ajustado para impor uma 
resistência considerável ao colapso na fase de apoio [17]. 
Todos os equipamentos passivos são limitados porque a configuração de resistência que 
controla a taxa de extensão do joelho durante o balanço permanece constante e é por isso 
otimizada para velocidades de marcha específicas, resultando em cinemática não otimizada para 
uma elevada variedade de velocidades. Para além disso, estes sistemas não adaptáveis e 
mecanicamente passivos não incorporam controlo adaptativo em apoio, o que requer, na 
maioria das vezes, que o amputado bloqueie o mecanismo do joelho em extensão total enquanto 
está parado de pé para evitar que o joelho dobre [15]. 
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Dentro dos sistemas com microprocessador incluem-se os sistemas ativos e os semi-ativos.  
O controlo com microprocessador utiliza sensores para continuamente monitorizar a posição 
do joelho, tempo, velocidade, forças e binários durante a ambulação. Estes joelhos com 
microprocessador funcionam segundo princípios semelhantes, diferindo apenas no meio 
utilizado para o controlo da cadência e na velocidade do microprocessador [7]. 
A atuação do joelho é habitualmente realizado através de um de 3 tipos de acionamento: 
pneumático, hidráulico e com fluido magneto-reológico. Os sensores de força localizados no 
joelho e/ou na haste de ligação (canela) permitem ao microprocessador variar as restrições ao 
fluxo do fluido, ajustando assim a estabilidade do joelho. Ao passar para a fase de balanço, o 
microprocessador reajusta a resistência exercida para adequar à velocidade de marcha [7]. 
Estes equipamentos podem ter ainda implementado o sistema de ajuste da resistência do joelho 
com base nos últimos passos, para que à medida que o amputado caminha mais rapidamente ou 
mais lentamente, a flexão do joelho prostético se aproxime da do joelho anatómico [7]. 
Em sistemas pneumáticos, o ajuste do balanço ocorre de uma forma não linear dependente do 
tamanho do orifício através do qual o ar passa. Próteses transfemorais controladas por 
microprocessador podem variar o tamanho do orifício de acordo com a variação da velocidade 
de marcha para permitir o tempo de balanço mais adequado à marcha. Um sensor da articulação 
do joelho deteta a velocidade de balanço e envia o sinal a um motor passo a passo, que ajusta a 
válvula do cilindro pneumático [16]. 
Próteses do joelho controladas por microcontrolador de tipo semi-ativo, como é o caso da C-
Leg (Figura 2.5) utilizam os dados provenientes dos sensores para o controlo de um 
amortecedor dentro do joelho [17]. 
 
Figura 2.5 C-Leg (sistema semi-ativo da Ottobock) [18] 
Os benefícios potenciais de próteses ativas (como é o caso do Power Knee da Ossür - Figura 
2.6) incluem o menor esforço em marcha, maior simetria da marcha, maior confiança, 
movimento mais natural em escadas, inclinações e terreno irregular e menor número de quedas 
[15]. 
Tem sido reiterado que joelhos controlados por microprocessador vieram melhorar a marcha e 
as habilidades funcionais de pessoas com amputações transfemurais [19]. 
Relatos de pacientes a usar estas próteses têm sido positivos. No entanto, há pouca evidência 
científica que suporte estas afirmações, ou que justifique o custo acrescido quando comparado 
com próteses não computorizadas [15]. 
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Figura 2.6 Power Knee (sistema ativo da Ossür) [20] 
Análise comparativa de próteses existentes no mercado 
Existem diversos modelos de joelhos prostéticos no mercado, com diversos níveis de 
complexidade estrutural e de controlo. 
Do estudo bibliográfico executado para a realização deste documento, verificou-se que a 
maioria dos testes comparativos, e por isso a maioria dos estudos sobre a capacidade deste tipo 
de sistemas para a execução das tarefas do dia-a-dia feitos entre pernas prostéticas recorria à 
prótese C-Leg como ponto de comparação [17]. 
 
 C-Leg, Ottobock 
A C-Leg (Figura 2.5), com um sistema linear hidráulico controlado por um microprocessador 
integrado combinado com um algoritmo de controlo, oferece ao sujeito amputado mais 
vantagens relacionadas com funcionalidade e segurança do que outras articulações de joelho 
demonstraram [21]. 
A C-Leg é uma prótese que utiliza um cilindro hidráulico para permitir um maior controlo do 
balanço e da fase de apoio da perna [16]. 
Estão incluídos na canela múltiplos sensores que recolhem dados biomecânicos tais como a 
amplitude de carga vertical e o movimento do joelho no plano sagital, e consegue ainda 
determinar a direção e a aceleração angular da articulação do joelho [16]. 
Estudos demonstram um benefício significativo somente em indivíduos relativamente 
saudáveis, que seriam, de qualquer forma, bons ambulantes, mesmo utilizando próteses 
convencionais [16]. 
Comparações da prótese C-Leg com equipamentos sem microprocessador demonstraram 
muitas diferenças. Parâmetros de marcha, como velocidade de marcha e simetria, melhoram 
com a utilização da C-Leg. Ocorre também uma diminuição no gasto de energia, assim como 
menores incidências de tropeços e quedas, durante a marcha e outras tarefas funcionais [17]. 
O joelho C-Leg é documentado como tendo também superado outros joelhos com 
microprocessador, oferecendo maior funcionalidade e segurança. Incluindo redução da carga 
do membro contralateral durante a subida de rampas e escadas [22]. 
O comportamento em escadas e inclinações também melhora, bem como ocorre uma melhoria 
da confiança na marcha e a satisfação geral aumenta, segundo relatos de pacientes, 
comparativamente à utilização de sistemas sem microprocessador [17]. 
Quando examinados em testes em passadeira, a C-Leg claramente demonstrou superioridade 
em velocidades de marcha superiores quando comparada com joelhos hidráulicos mecânicos 
[16]. 
 
Desenvolvimento de uma Prótese Transfemoral Ativa 
 
15 
 Genium, Ottobock 
A prótese Genium (Figura 2.7) oferece um sistema de controlo avançado desenvolvido para 
diminuir a deficiência, permitindo a flexão durante a fase de apoio, facilitando a transição entre 
fases da marcha e compensando alterações do terreno [19]. 
 
Figura 2.7 Genium, Ottobock - prótese transfemoral [23]  
A unidade hidráulica controla o sistema. Graças a duas válvulas, as resistências à flexão e 
extensão da articulação são controladas de forma independente [23]. 
Entre o Genium e o C-Leg não se verificam alterações significativas nas fases de apoio e balanço 
para a perna dominante na marcha a plano e em rampa [19]. 
A acomodação, treino e utilização do Genium produz um aumento na flexão do joelho 
comparativamente ao C-Leg quer na fase de balanço, quer na fase de apoio. Este aumento é 
clinicamente significativo uma vez que recria melhor o movimento normal anatómico. O ângulo 
de flexão do joelho da perna não amputada não foi afetada significativamente pelo uso de 
nenhuma das duas próteses [19]. 
 
 Mauch Knee, Ossür 
Este sistema (Figura 2.8) é um modelo de alta performance que permite a pacientes com boa 
força muscular, coordenação e reflexos participar em atividades desafiantes como descer 
grandes inclinações, descer escadas, etc [16]. 
 
Figura 2.8 Mauch Knee, Ossür - prótese transfemoral [24] 
O cilindro hidráulico deste equipamento simula o movimento natural do joelho. O fluido 
pressurizado controla o movimento linear do êmbolo ao longo das diferentes fases da marcha 
[24]. 
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Comparativamente com a C-Leg, um estudo revela a inexistência de diferenças estatisticamente 
significativas entre as medições utilizando o sistema C-leg e o Mauch SNS, nomeadamente no 
que concerne aos binários no plano sagital e coronal do joelho do membro intacto [15]. 
Nesse estudo é ainda dito, no entanto, que as velocidades de marcha escolhidas pelos pacientes 
eram diferentes quando estavam a usar a prótese C-Leg comparativamente com a Mauch SNS 
verificando-se que os sujeitos ao utilizarem o C-Leg tinham tendência para andar mais 
rapidamente que os que utilizavam Mauch SNS [15]. 
No estudo é ainda relatada a existência de uma maior simetria do comprimento do passo no 
caso do C-Leg do que no caso do Mauch SNS, quando imposta uma velocidade de marcha 
específica [15].  
Para valores de velocidade controlada, uma diferença inicialmente notada entre os dois joelhos 
era o pico de ângulo de flexão do membro prostético durante a fase de balanço. O C-Leg 
demonstrou um ângulo de pico inferior comparativamente ao Mauch SNS [15]. 
 
 The power knee II, Ossür 
O Power Knee (Figura 2.6) é o único joelho prostético disponível comercialmente que utiliza 
um motor para ativamente controlar a posição do joelho. Um conjunto de sensores enviam 
continuamente sinais ao microprocessador, que por seu lado envia um sinal de saída ao motor, 
que movimenta o joelho para a posição pretendida [7]. 
Os efeitos de joelhos com motor na marcha de amputados não está ainda documentada. No 
entanto, foi observado que o movimento do joelho nas fases de balanço e apoio podem reduzir 
a necessidade de movimentos compensatórios ou esforço adicional da anca para o controlo da 
posição do joelho. Esta redução pode, por sua vez, assistir na prevenção de pequenas lesões 
decorrentes de quedas e da tensão repetitiva sobre as articulações e músculos intactos [7]. 
Para além disso, tem-se vindo a observar que a utilização de motores no joelho permitem a 
deambulação em indivíduos que estariam em perigo, ou mesmo impossibilitados de o fazer com 
próteses passivas [7]. 
Estudos sobre o Power Knee são reduzidos, mas são reportadas maiores velocidades de marcha 
e distância no passo [22]. 
Comparando com o sistema C-Leg, um estudo realizado (referência [25]) aponta para que a 
carga criada no joelho do membro saudável durante a subida de escadas para sujeitos a utilizar 
o C-Leg seja significativamente superior do que para os que usavam o Power Knee.  
Enquanto ambos os sistemas são controlados por microprocessador, diferem no facto do C-Leg 
só ser capaz de exercer resistência. O Power Knee exerce resistência e binário ativo através de 
motores elétricos [25]. 
Apesar do Power Knee reduzir a carga exigida ao joelho saudável para o caso da subida de 
escadas, não aparenta ser superior ao C-Leg noutras tarefas [25]. 
No caso da descida de escadas é a C-Leg que requer dos utilizadores menos binário da anca no 
membro saudável. Para além disso, a utilização da C-Leg resultou numa maior simetria entre o 
membro saudável e o prostético em rampas e a descer escadas [25]. 
Os dados presentes neste estudo indicam, portanto, que a tecnologia mais complexa como é a 
do Power Knee pode não ser ainda ideal e só ser benéfica relativamente a outros joelhos em 
determinadas tarefas [25]. 
A Ossür possui ainda um sistema que utiliza fluido magnetoreológico - o Rheo Knee [26]. O 
fluido magneto-reológico do amortecedor é um fluido controlável. Controlando o campo 
magnético externo, o fluido pode passar do estado líquido a semissólido em milissegundos para 
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se obter níveis de amortecimento e força distintos. O amortecedor magnetoreológico tem uma 
estrutura simples e pouco gasto energético [2]. 
Apesar de aqui ter sido dado destaque apenas a duas marcas de próteses, que representam 
valores de mercado superiores e que reúnem um maior conhecimento da comunidade, existem 
outras marcas com equipamentos semelhantes aos dispositivos semi-ativos anteriormente 
expostos com relatos de funcionamento próximos, nomeadamente a TEH LIN  [27] e a endolite 
[28], por exemplo. 
 
Neste capítulo foram apresentadas as fases do ciclo de marcha, descritas as técnicas de 
quantificação desta, e os principais produtos disponíveis no mercado. A Tabela 2.1 resume as 
vantagens e desvantagens das soluções apresentadas. 
 
Tabela 2.1 Resumo comparativo das articulações apresentadas 
Tipo de sistema Próteses Vantagens Desvantagens 
Passivo 
Sistemas com mola 
ou elástico 
Simplicidade 
Preço 
 
Otimizado para velocidades de 
marcha específicas 
Sistemas com 
amortecedor 
hidráulico 
Sistemas com célula 
de fricção ajustável 
Semi-ativo 
C-Leg, Ottobock Simetria de marcha numa 
gama alargada de velocidades 
Melhor comportamento em 
escadas e rampas 
 
Elevado custo 
Pouca evidência científica dos 
benefícios 
(resultados baseados em relatos) 
Genium, Ottobock 
Mauch Knee, Ossür 
Ativo Power Knee, Ossür 
Simetria de marcha numa 
gama alargada de velocidades 
Melhor comportamento em 
escadas e rampas 
Menor esforço em marcha 
Elevado custo 
Pouca evidência científica dos 
benefícios 
(resultados baseados em relatos) 
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3 Solução Construtiva 
Para a criação de uma prótese é necessário em primeiro lugar definir a estrutura que esta deverá 
ter para garantir o cumprimento dos requisitos apresentados anteriormente. 
Assim, neste capítulo é descrito o critério de escolha da solução estrutural através do estudo 
comparativo entre várias alternativas, é construído o modelo inicial para que se possa obter um 
valor de binário do motor, seguindo-se a apresentação do modelo final e o respetivo 
dimensionamento dos componentes. 
Finalmente, é também descrita uma possibilidade para o pé prostético também desenvolvida 
em simultâneo com a construção do joelho. 
3.1 Estudo comparativo dos sistemas 
O movimento principal da articulação do joelho é a flexão e extensão que ocorre no plano 
sagital; ao contrário do que se possa pensar, este não é um movimento simples. Durante a flexão 
e extensão do joelho, o fémur, para além do movimento de rotação, efetua um movimento de 
deslizamento, o que faz com que o centro de rotação do joelho não seja fixo mas exista um 
centro instantâneo de rotação (CIR) [29]. 
A definição de centro instantâneo de rotação é um ponto, comum a dois corpos em movimento 
plano, em que o ponto tem a mesma velocidade instantânea nos dois corpos [30]. 
Este representa o ponto solidário do plano que tem velocidade nula nesse instante [31]. 
No caso de uma pessoa com uma amputação transfemoral, esta estrutura é seccionada, deixando 
o coto do membro residual só com parte da musculatura disponível [29]. 
Para substituir a articulação foram desenvolvidas diversas próteses externas com mecanismos 
de centro fixo ou policêntricos: no caso do joelho de um eixo, a flexão e extensão fazem-se em 
torno de um eixo único fixo, enquanto no policêntrico, o eixo da articulação move-se em função 
do ângulo de rotação do joelho. No caso do mecanismo de 4 barras, o CIR que se associa à 
rotação propriamente dita do joelho, localiza-se no prolongamento das barras anterior e 
posterior, o que permite realizar movimentos de translação e rotação durante a flexão do joelho 
[29]. 
Do ponto de vista das próteses existentes, a estrutura do joelho prostético pode globalmente ser 
classificada em 4 categorias: 
A primeira categoria, chamada “joelho fixo”, é a articulação do joelho com um sistema de 
bloqueio. Este mecanismo de bloqueio pode ser conseguido com um cabo ou uma barra de 
bloqueio. O joelho é bloqueado quando a perna está completamente estendida e livre para 
dobrar quando os amputados puxam o cabo ou carregam na barra de bloqueio para desbloquear. 
O joelho fixo é em geral usado pelos mais idosos com baixa atividade, ou amputados cuja força 
muscular residual da perna é muito reduzida [2]. 
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A segunda categoria, “load brake knee” ou “safety knee”, é a articulação do joelho com auto-
bloqueio por carga. Este tipo de joelho vem equipado com um sistema de travagem e é utilizado 
habitualmente em pessoas com atividade moderada. Quando a perna está completamente 
direita, o peso pode ser usado como travão para evitar que a perna dobre [2]. 
A terceira categoria é o joelho cujo centro instantâneo de rotação (CIR) é variável e pode ser 
chamado um joelho multi-eixo. Um joelho multi-eixo é um mecanismo composto por várias 
barras interligadas, sendo o mais comum o sistema de 4 barras [2]. 
A quarta categoria é um joelho completamente funcional, multi-eixo, habitualmente com 5 ou 
6 barras, com as vantagens do safety knee. Comparando com o sistema de 4 barras, é adicionado 
um balancim acima da ligação superior. Desta forma, o centro instantâneo de rotação é colocado 
ainda mais atrás para aumentar a segurança e fiabilidade durante a fase de apoio [2]. 
 
3.1.1 Prótese uniaxial 
O tipo mais comum de joelho é o de eixo único, em que a flexão e a extensão ocorrem em torno 
de apenas um eixo. As vantagens deste design são a sua fiabilidade, simplicidade, baixa 
manutenção e baixo custo. Esta é uma prótese simples e raramente utilizada com exceção de 
países em desenvolvimento [16]. 
Assim, apesar da simplicidade do design e limitações, o joelho prostético de um eixo é fiável e 
barato, adequado a indivíduos com pouco acesso a cuidados médicos regulares [16]. 
 
3.1.2 Prótese multi-eixo 
A complexidade do funcionamento do joelho humano, associada à sua estrutura anatómica, tem 
impossibilitado igualar o seu comportamento com dispositivos prostéticos. Não obstante, os 
mecanismos policêntricos simulam (em comparação com os de um só eixo) mais 
adequadamente o movimento natural desta articulação [29]. 
O mecanismo do joelho policêntrico consiste na utilização de vários pontos de rotação, cada 
um deles conectado por uma barra de ligação. Isto permite um controlo ótimo das fases de 
balanço e apoio na marcha [16]. 
Outra das caraterísticas do sistema policêntrico é a melhor estabilização do apoio, facilitando a 
flexão do joelho pré-balanço. Com um centro de rotação mais proximal e posterior, este 
aparelho resulta numa maior estabilidade da prótese [16]. 
Quando o joelho flete alguns graus, o centro instantâneo de rotação é deslocado para uma 
posição anterior, facilitando a continuação da flexão acompanhada por uma ligeira diminuição 
no comprimento da prótese, ou seja, a distância dos pés ao chão pode aumentar até 10 a 20 mm 
durante o balanço da perna, diminuindo o risco de tropeçar [16]. 
Um joelho biónico deve adotar um mecanismo multi-eixo porque este consegue simular melhor 
o movimento humano, melhorando a estética e a funcionalidade [10, 27]. 
Os sistemas multi-eixo de 5 ou 6 barras tem a vantagem de permitir posicionar o centro de 
rotação do joelho numa posição posterior à que pode ser atingida por um sistema de 4 barras, 
possibilitando a criação de dispositivos mais seguros. No entanto, estes sistemas têm mais 
variáveis do que as que se podem controlar, têm um funcionamento e estrutura mais complexa, 
à qual se podem associar um maior custo e manutenção. Neste trabalho em concreto, em que se 
pretende um sistema de controlo voluntário de rotação, não é desejável que o posicionamento 
do centro de rotação seja colocado muito atrás do joelho. Considerando o exposto, decidiu 
adotar-se a solução de 4 barras, sistema que garantia as condições de funcionamento pretendidas 
para o sistema [12, 29]. 
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Concretizando, as vantagens do sistema de 4 barras face ao sistema de um único eixo são: 
 O centro de rotação do joelho varia de posição em função do ângulo deste, descrevendo 
uma curva que se assemelha a um “J” e que corresponde bem ao mecanismo do joelho 
humano [10, 12]. 
 É necessário um espaço entre o pé e o solo para evitar a colisão durante a fase de 
balanço. Para garantir esse espaço, muitos pacientes inclinam o corpo no sentido da 
perna de apoio ou descrevem um arco com a perna no plano horizontal. Nos sistemas 
com um único eixo, há tendência para fazer a prótese ligeiramente mais pequena que a 
perna saudável, afetando a simetria da marcha e estética. Usando o sistema de 4 barras 
o comprimento efetivo da prótese é reduzido quando o joelho dobra pela variação da 
posição do CIR, reduzindo o risco do contacto da ponta do pé ao caminhar em terrenos 
desnivelados, irregulares, rampas ou escadas [10, 12, 28]. Esta situação é mostrada nas 
Figura 3.1 e Figura 3.2. 
 
Figura 3.1 Demonstração da diminuição da dimensão da prótese com o sistema de quatro barras durante a flexão 
do joelho - o comprimento total da perna é dado, no caso totalmente distendido por C1 e, após flexão, por C2 [32] 
 
Figura 3.2 Comparação da altura ao solo durante a flexão entre uma prótese de eixo único (à esquerda) e uma 
prótese com o sistema de quatro barras [14] 
 A estabilidade da prótese é conseguida através do mecanismo do joelho e a utilização 
da reação com o solo. A linha de ação da reação com o solo vai estar à frente do CIR o 
que faz o joelho esticar e evitar a flexão quando o calcanhar toca o solo. Durante o 
período em que a perna se encontra esticada, a estabilidade para que a articulação do 
joelho se mantenha nesse estado completamente esticado é muito alta [2]. 
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Controlando o posicionamento do CIR em relação à carga definida pela força de reação 
com o solo, o mecanismo policêntrico permite incrementar a estabilidade da marcha do 
paciente. No caso da prótese de um eixo, o centro de rotação é fixo e para garantir a 
mesma estabilidade é necessário que o paciente amputado exerça um binário de 
extensão do quadril [29]. 
3.2 Construção do modelo de 4 barras 
Pelos motivos evocados no subcapítulo anterior, foi decidido prosseguir o estudo e construção 
do modelo de prótese utilizando o sistema de quatro barras. 
A linha de carga 
A linha de carga é a linha ao longo da qual a carga única equivalente atua numa prótese a 
suportar o corpo. A localização e direção da linha de carga pode ser medida por uma célula de 
carga durante a marcha e muda de posição e direção constantemente (Figura 3.3) [12]. 
 
Figura 3.3 Posição do CIR (ICR) e da força de reação com o solo (GR) ao longo da fase de apoio do ciclo de 
marcha para uma prótese com sistema de quatro barras [14] 
A direção da linha de carga no plano sagital para um amputado transfemoral está diretamente 
relacionada com a estabilidade do joelho prostético. Quando a linha de carga está numa posição 
anterior ao eixo de rotação do joelho, a prótese é forçada a esticar contra batentes. Para que o 
joelho dobre, a linha de carga deve mudar para uma posição posterior ao centro de rotação do 
joelho. O amputado pode controlar a direção desta linha pelo uso ativo da flexão-extensão da 
musculatura da articulação da anca. Isto leva ao conceito de “controlo voluntário da estabilidade 
do joelho” que é de particular interesse para o projeto do mecanismo de quatro barras [12]. 
No contacto do calcanhar com o solo, a linha de carga no calcanhar deve passar à frente do 
centro do joelho prostético no sentido do joelho estar estável durante a fase de contacto do 
calcanhar – fase de absorção do choque [12]. 
O mesmo princípio aplica-se no momento da transição para a fase de balanço. Nesta fase, o 
amputado deve ser capaz de iniciar a flexão do joelho sem elevar a perna do chão. Isto é 
conseguido por um binário de flexão da musculatura da anca que tem um efeito de redirecionar 
a linha de carga originada no tornozelo para uma orientação que passa atrás do centro da 
articulação do joelho, provocando a flexão deste [12]. 
A localização variável da linha de carga durante os eventos dinâmicos da fase de apoio do ciclo 
de marcha fazem com que a definição dessa linha seja dependente do conhecimento de todas 
as forças e binários a atuar na prótese em cada fase do movimento. Assim, opta-se pela 
utilização de uma linha de referência vertical para descrever a geometria da prótese do membro 
inferior relativamente a esta linha [12].  
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Linhas de referência para “Bench alignment” 
Uma linha vertical de referência é usada para o bench alignment da prótese para montar os 
componentes da prótese de modo a que a prótese seja estável e capaz de suster a carga durante 
a marcha, sendo depois feitos pequenos ajustes, num procedimento chamado “alinhamento 
dinâmico” (dynamic alignment) [12]. 
O sistema utilizado para a definição da linha de referência vertical foi o posicionamento de 
Berkeley, um sistema que se baseia na utilização do ponto bissetor da borda superior do encaixe 
da prótese como ponto de referência superior [12]. 
No sistema Berkeley, a linha de referência vertical (Figura 3.4) é a linha de eixo do tubo/veio 
da canela. 
 
Figura 3.4 Esquema do sistema de quatro barras com a linha de referência vertical 
 
Zona de estabilidade 
A zona de estabilidade corresponde à área em que o centro do joelho em extensão máxima pode 
estar localizado e mantém as duas características desejadas: estabilidade no contacto com o 
calcanhar e a capacidade para iniciar a flexão do joelho voluntariamente antes do pé sair do 
solo (durante o ciclo de marcha) [12]. 
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O centro instantâneo de rotação 
A Figura 3.5 representa novamente o esquema do sistema 4 barras. 
 
Figura 3.5 Esquema do sistema de quatro barras 
Todas as rótulas são centros instantâneos de rotação permanentes [30]. 
Os restantes centros instantâneos de rotação, neste caso do sistema de quatro barras, podem ser 
obtidos pela propriedade do alinhamento [31]. 
O CIR das barras de ligação ao coto e ligação à canela é o que tem significado para esta 
aplicação, visto que representa o centro de rotação do joelho (CIR31). Assim, podemos fazer as 
seguintes decomposições: 
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(3.1) 
Da alínea a) inferimos que o CIR31 estará sobre a reta que une os pontos C e D; 
Da alínea b) inferimos que o CIR31estará sobre a reta que une os pontos B e A;  
Assim, a interseção das duas retas corresponde ao centro instantâneo de rotação pretendido. 
No caso de uma estrutura de 4 barras existem, assim, no total, 6 CIRs (Figura 3.6). 
 
Figura 3.6 Representação de todos os CIRs da estrutura de quatro barras 
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Para um sistema de quatro 4 barras, o centro instantâneo de rotação representativo pode sempre 
ser localizado, em qualquer posição de flexão do joelho, na interseção da linha de centro das 
barras anterior e posterior que conectam o encaixe com o coto à zona da canela da prótese. À 
medida que o ângulo de flexão é aumentado, o centro instantâneo de rotação toma uma série de 
posições que formam uma curva descendente e para a frente que tende para o centro cosmético 
ou anatómico do joelho [12]. 
 
Aumentar a estabilidade do joelho durante o alinhamento dinâmico 
Uma posição elevada e posterior do CIR vai aumentar a estabilidade do joelho. 
A forma correta de aumentar a estabilidade do alinhamento do joelho é aumentando o offset 
posterior e superior do centro do joelho relativamente à linha de referência vertical [12]. 
A estabilidade dinâmica da prótese é determinada pela posição relativa do centro instantâneo 
de rotação do joelho e a linha de carga. De acordo com a flexibilidade da fase de balanço, o 
joelho prostético do mecanismo de 4 barras pode ser distinguido em três categorias, 
absolutamente estável, coordenado e flexível [14]: 
 Sistemas de 4 barras absolutamente estáveis, também designados de mecanismo de 4 
barras híper-estabilizados, são aqueles em que o CIR está sempre atrás da linha de carga, 
quer na fase em que o calcanhar toca no chão, quer quando a ponta dos dedos deixa o 
solo. Desta forma, a flexão do joelho é difícil e a marcha não é natural, contudo tem 
uma elevada estabilidade e adequa-se a pacientes com pouca força muscular no membro 
residual [13, 10]. 
 Os sistemas de 4 barras coordenados (“coordinated”) são aqueles em que o CIR se 
encontra numa posição superior. É adequado a pacientes que necessitam não só de boa 
estabilidade, mas também de alguma flexibilidade [14]. 
Estes sistemas coordenados têm tipicamente uma barra anterior longa e uma barra 
posterior curta. Um sistema deste tipo oferece uma considerável estabilidade no 
contacto do calcanhar com o solo e tem a sua maior aplicabilidade em amputados com 
capacidade limitada para o controlo da estabilidade através do controlo ativo e 
voluntário utilizando a anca [12]. 
No momento de saída do pé do solo, o binário de flexão na anca exercido pelo paciente 
em conjunto com o offset da carga, são facilmente capazes de redirecionar a linha de 
carga para atrás do CIR, conseguindo iniciar a flexão [12]. 
 O sistema de 4 barras flexível, ou de controlo voluntário, tem uma estabilidade inferior 
à do sistema de 4 barras de coordenação, o binário necessário da anca é superior e o CIR 
localiza-se dentro da zona de estabilidade quer no contacto do calcanhar quer na saída 
do pé. Mas tem boa flexibilidade e permite realizar flexões do joelho durante a fase de 
apoio. É adequado a pacientes com bastante força no membro residual e próteses para 
desporto [11, 14]. 
Este tipo de equipamentos é desenhado para permitir ao amputado a capacidade de 
controlar a estabilidade do joelho no contacto do calcanhar e na saída do pé, e ter um 
controlo completo da estabilidade do joelho ao longo de uma banda limitada de flexão 
[12]. 
Concretamente, este é um mecanismo em que a barra anterior é de menor dimensão que 
a posterior, o qual permite ao amputado controlar a estabilidade do joelho [29]. 
Outra das vantagens inclui a capacidade de exercer carga sobre o joelho ligeiramente 
dobrado ao dar pequenos passos a contornar obstáculos, dançar, etc [12]. 
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3.2.1 Estrutura de 4 barras e curva em J 
A classe de mecanismo de quatro barras escolhida foi a de controlo voluntário, por ter o melhor 
comportamento durante o ciclo de marcha, possibilitando uma marcha mais próxima da normal. 
A articulação do joelho da perna artificial tem 4 eixos de rotação. A flexão e extensão podem 
ser executados quando um binário é aplicado em qualquer um destes eixos [33]. 
O objetivo da prótese era criar um sistema que fosse seguro e que pudesse funcionar 
autonomamente, ou seja, a pesquisa centrou-se na criação de um sistema mecânico passivo com 
um funcionamento que pudesse proporcionar uma marcha dentro da normalidade, mesmo sem 
acionamento, ao qual seria adicionado um motor que proporcionaria uma maior naturalidade 
ao andar e um menor desgaste energético do paciente [34]. 
A obtenção do posicionamento do centro instantâneo de rotação do joelho pode ser feita 
recorrendo ao seguinte sistema de equações, considerando o sistema de eixos presente na Figura 
3.7: 
 
Figura 3.7 Sistema de 4 barras e identificação do sistema de eixos x'y' 
 
𝑥′𝐷 − 𝑥′𝐶
𝑦′𝐷 − 𝑦′𝐶  
=
𝑥′𝐶𝐼𝑅 − 𝑥′𝐶
𝑦′𝐶𝐼𝑅 − 𝑦′𝐶
 
𝑥′𝐴 − 𝑥′𝐵
𝑦′𝐴 − 𝑦′𝐵 
=
𝑥′𝐶𝐼𝑅 − 𝑥′𝐵
𝑦′𝐶𝐼𝑅 − 𝑦′𝐵
 
(3.2) 
 
Em que 𝑥′𝐴, 𝑥′𝐵, 𝑥′𝐶, 𝑥′𝐷 e 𝑥′𝐶𝐼𝑅 correspondem à coordenada em x’ dos pontos A, B, C, D e 
CIR respetivamente, e em que 𝑦′𝐴, 𝑦′𝐵, 𝑦′𝐶, 𝑦′𝐷 e 𝑦′𝐶𝐼𝑅 correspondem à coordenada em y’ dos 
mesmos pontos. 
Sendo as coordenadas de posições dos pontos as seguintes: 
𝐴 [𝑑 ∙ cos(𝜃1) + 𝑐 ∙ cos(𝜃4) ; 𝑑 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃1) + 𝑐 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃4)] 
𝐵 [𝑑 ∙ cos(𝜃1) ; 𝑑 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃1)] 
𝐶 [0 ;  0] 
𝐷 [𝑎 ∙ cos(𝜃2) ; 𝑎 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃2)] 
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E as relações entre os ângulos obtidas desenvolvendo o sistema de equações que resulta da 
análise da posição de um mesmo ponto definido por coordenadas baseadas em barras diferentes. 
 
𝑑 ∙ cos(𝜃1) + 𝑐 ∙ cos(𝜃4) = 𝑎 ∙ cos(𝜃2) + 𝑏 ∙ cos(𝜃3) 
𝑑 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃1) + 𝑐 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃4) = 𝑎 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃2) + 𝑏 ∙ cos (𝜃3) 
(3.3) 
Sendo a, b, c e d a dimensão das barras com a mesma designação. 
Do desenvolvimento das equações atrás enunciadas podem obter-se 4 incógnitas. As restantes 
são obtidas iterativamente. 
Isolando 𝑥′𝐶𝐼𝑅, 𝑦′𝐶𝐼𝑅, 𝜃2 e 𝜃4, obtêm-se as seguintes equações: 
 𝑥′𝐶𝐼𝑅 =
𝐴′′(𝐵′′𝑥𝐶 + 𝑦𝐶 − 𝑦𝐵) + 𝑥𝐵
1 − 𝐴′′𝐵′′
 (3.4) 
 
 𝑦′𝐶𝐼𝑅 =
𝐴′′(𝐵′′𝑥′𝐶 + 𝑦′𝐶 − 𝑦′𝐵) + 𝑥′𝐵
1 − 𝐴′′𝐵′′
∗ 𝐵′′ + 𝑦′𝐶 (3.5) 
 
Em que 
 𝐴′′ =
𝑥′𝐴 − 𝑥′𝐵
𝑦′𝐴 − 𝑦′𝐵
 (3.6) 
 
 𝐵′′ =
𝑦′𝐷 − 𝑦′𝐶
𝑥′𝐷 − 𝑥′𝐶
 (3.7) 
 
E para os ângulos 
 𝜃2 = 2 tan
−1 (
−𝐵′ ± √𝐵′2 − 4𝐴′𝐶′
2𝐴′
) (3.8) 
 
 𝜃4 = 2 tan
−1 (
−𝐸′ ± √𝐸′2 − 4𝐷′𝐹′
2𝐷′
) (3.9) 
Em que  
 
𝐴′ =
𝑎2 + 𝑏2 − 𝑐2 + 𝑑2
2𝑎𝑏
−
𝑑[𝑐𝑜𝑠(𝜃1) ∙ cos(𝜃3) + 𝑠𝑒𝑛(𝜃1) ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃3)]
𝑎
− cos(𝜃3) +
𝑑 ∙ 𝑐𝑜𝑠(𝜃1)
𝑏
 
(3.10) 
 
 𝐵′ = 2 (𝑠𝑒𝑛(𝜃3) −
𝑑𝑠𝑒𝑛(𝜃1)
𝑏
) (3.11) 
 
 
𝐶′ =
𝑎2 + 𝑏2 − 𝑐2 + 𝑑2
2𝑎𝑏
−
𝑑[𝑐𝑜𝑠(𝜃1) ∙ cos(𝜃3) + 𝑠𝑒𝑛(𝜃1) ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃3)]
𝑎
+ cos(𝜃3) −
𝑑 ∙ 𝑐𝑜𝑠(𝜃1)
𝑏
 
(3.12) 
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𝐷′ =
𝑏2 − 𝑎2 + 𝑐2 + 𝑑2
2𝑏𝑐
−
𝑑[𝑐𝑜𝑠(𝜃1) ∙ cos(𝜃3) + 𝑠𝑒𝑛(𝜃1) ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃3)]
𝑐
+ cos(𝜃3) −
𝑑 ∙ 𝑐𝑜𝑠(𝜃1)
𝑏
 
(3.13) 
 
 𝐸′ = 2 (−𝑠𝑒𝑛(𝜃3) +
𝑑𝑠𝑒𝑛(𝜃1)
𝑏
) (3.14) 
 
 
𝐹′ =
𝑏2 − 𝑎2 + 𝑐2 + 𝑑2
2𝑏𝑐
−
𝑑[𝑐𝑜𝑠(𝜃1) ∙ cos(𝜃3) + 𝑠𝑒𝑛(𝜃1) ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃3)]
𝑐
− cos(𝜃3) +
𝑑 ∙ 𝑐𝑜𝑠(𝜃1)
𝑏
 
(3.15) 
As considerações de posicionamento do CIR não são dadas em função do sistema de eixos atrás 
utilizado mas sim, um sistema de eixos tal que o ponto A define a altura do centro do joelho, e 
o eixo dos y corresponde à linha de referência vertical [11, 34]. 
Assim, obtém-se o sistema da Figura 3.8: 
 
Figura 3.8 Sistema de quatro barras com a representação do sistema de eixos final 
Quanto ao posicionamento do CIR face ao sistema de eixos atrás introduzido, Radcliffe 
recomenda que este deve estar aproximadamente na posição (-6, 100), quando a perna se 
encontra completamente esticada. Esta localização permite que a curva percorrida pelo CIR ao 
longo da flexão da perna seja suave para a frente e para baixo com o incremento de ângulos de 
flexão do joelho mas mantendo-se numa posição elevada dentro da zona de estabilidade durante 
os primeiros 10º de flexão [12].  
Outra consideração importante é que o CIR deve manter uma altura quase constante durante os 
primeiros 5º de flexão do joelho a fim de aumentar a estabilidade [29]. 
Para o modelo Hosmer Spectrum Knee a localização do CIR no momento da perna em completa 
extensão é (-20, 128) [34]. 
O modelo escolhido foi desenvolvido seguindo as recomendações anteriores, aproximando o 
CIR da posição dada para o Hosmer Spectrum Knee. 
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Para a escolha da dimensão das barras é importante ainda ter em conta que, para o tipo de 
mecanismo de controlo voluntário, a dimensão da barra posterior é superior ao comprimento da 
anterior. Deve também cumprir-se a condição de Grashof, isto é, a soma dos comprimentos da 
barra mais curta e da mais longa deve ser inferior à soma das outras duas barras, para que o 
movimento do mecanismo seja contínuo [29]. 
O dimensionamento inicial das barras tee por base os dados obtidos no estudo feito na referência 
[29], valores que foram obtidos usando algoritmos genéticos, seguindo algumas das 
recomendações atrás enunciadas [29]:  
 
𝑎 = 79,77 𝑚𝑚; 
𝑏 = 34,22 𝑚𝑚; 
𝑐 = 61,02 𝑚𝑚; 
𝑑 = 56,72 𝑚𝑚; 
𝜃1 = 44,82
𝑜 ;        
 𝜃3 = 30,08
𝑜 .          
 
Estes valores foram arredondados e ainda foi assumido que a barra posterior teria de estar o 
mais próximo da vertical possível, porque seria à partida o formato que permitiria o melhor 
aproveitamento do espaço do joelho mantendo a estética [34]. 
Assim, o processo iterativo tinha como condições garantir que o valor de 𝜃2 se mantinha o mais 
próximo possível dos 90º e que a posição do CIR fosse aproximadamente o valor definido 
anteriormente para o Hosmer Spectrum Knee, variando a dimensão das barras e os ângulos entre 
estas. 
Assim, o CIR foi colocado na posição que garantisse que o motor não precisasse de exercer 
qualquer binário para que o paciente se mantivesse parado de pé. 
Obteve-se no final as seguintes dimensões de barras e ângulos: 
𝑎 = 80 𝑚𝑚;  
𝑏 = 35 𝑚𝑚;  
𝑐 = 60 𝑚𝑚;  
𝑑 = 60 𝑚𝑚;   
𝜃1 = 41
𝑜;          
 𝜃3 = 30
𝑜;           
𝜃2 = 89,90
𝑜;    
𝜃4 = 104,32
𝑜 . 
Com os valores assim definidos, a posição obtida para o CIR é a seguinte: 
Tabela 3.1 Posição do CIR no sistema de eixos x'y' (Figura 3.7) para a prótese em extensão completa 
 x' y' 
CIR 0,3599 215,3738 
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E fazendo a alteração do sistema de eixos obtém-se: 
Tabela 3.2 Posição do CIR para a prótese em extensão completa 
 x y 
CIR -22,2813 117,8739 
Cujos valores são próximos dos definidos para a prótese Hosmer Spectrum Knee. 
Conforme já referido, a superfície de contacto entre o extremo inferior do fémur e o extremo 
superior da tíbia é irregular, ocorre rolamento e escorregamento durante a flexão e extensão da 
perna. O centro instantâneo de rotação do joelho humano descreve uma curva que se assemelha 
a um “J” [2]. 
Assim, fixando a barra d e fazendo variar o ângulo 𝜃3 (Figura 3.8), a curva em “J” obtida é a 
representada na Figura 3.9. 
 
Figura 3.9 Curva que define a posição do CIR ao longo da rotação da prótese para ϴ3 de 30º a 120º (rotação de 0º 
a 90º do joelho)  
 
Para as rotações de 5º e 10º do joelho, obtiveram-se as seguintes posições para o CIR: 
 
Tabela 3.3 Posição do CIR para rotações de 5º e 10º do joelho 
CIR x y 
Rotação de 5⁰   9,1982 111,9346 
Rotação de 10⁰ 33,1386   89,4817 
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Verificou-se assim que, tal como pretendido, a descida do CIR não é imediatamente acentuada 
e que por isso permite um controlo da flexão da prótese por parte do utilizador durante os 
primeiros graus de rotação. Desta forma, foram garantidas todas as condições impostas. 
Tendo em conta que o desvio da ligação ao encaixe com o coto relativamente à linha de 
referência vertical era de 20 mm, definido para o modelo Hosmer Spectrum Knee, considerando 
que este ponto se encontra sobre a reta que contém o eixo da barra d, e uma altura de 400 mm 
de coxa (medida aproximada) (Figura 3.10) pode determinar-se o ângulo de desvio da coxa face 
à vertical, que será importante posteriormente no dimensionamento [34]. 
 
Figura 3.10 Desvio da ligação ao encaixe com o coto no sistema de quatro barras proposto 
Assim o desvio do eixo de ligação ao coto deve ser: 
 𝛼 = tan−1 (
20
400
) ≈ 2,86° (3.16) 
Como a dimensão do segmento proximal da perna foi aproximada, este valor obtido é indicativo 
e foi arredondado para o valor de 3º, por facilidade de manipulação. 
No sentido de garantir que a perna artificial consegue manter o equilíbrio durante a fase de 
apoio, tendo em conta todas as considerações anteriores, é necessário incluir também um 
esbarro que é usado para impedir a extensão excessiva do joelho, ou a sua rotação para o sentido 
errado. 
 
3.2.2 Definição do modo de acionamento  
Tendo em mente o sistema de 4 barras desenvolvido, era necessário criar um sistema simples 
que permitisse demonstrar o funcionamento e daí obter os dados necessários à criação do 
modelo final. Assim, foi desenvolvido um modelo 3D simples, apresentado na Figura 3.11 a 
partir do qual foram feitas as simulações para a definição das cargas e binários que a solução 
de atuação teria de cumprir. Este modelo viria a servir de base ao modelo final onde seria 
incluído o motor. 
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Figura 3.11 Modelo 3D para simulação onde está assinalado o eixo selecionado como eixo acionado pelo motor 
Foram estudadas soluções de acionamento baseadas em motores passo-a-passo, motores DC, e 
em materiais inteligentes (SMA e poliméricos, presentes no Anexo A), para acionamento direto 
à rotação, ou acionamento linear. 
 
3.2.3 Modelo inicial com motor passo-a-passo 
O motor passo a passo é um atuador mecânico que converte sinais elétricos em deslocamentos 
angulares (ou lineares). A cada comando o eixo do motor roda um pequeno ângulo (passo) e 
permanece estável nessa posição, se mais nenhum comando for aplicado [35]. 
Os motores passo a passo têm um rigor de paragem elevado e é possível o controlo em anel 
aberto [36]. 
Outra grande característica destes motores é o elevado binário a baixa/média velocidade [36]. 
A velocidade de rotação é determinada pela frequência dos pulsos, dada pelo driver, podendo 
alterar-se livremente a rotação variando o número de impulsos de entrada ou a frequência [36]. 
Motor híbrido (HB Stepper Motor) 
Os motores híbridos combinam os princípios do motor de íman permanente e do motor de 
relutância variável. O motor híbrido tem um pequeno ângulo de passo – tipicamente 1,8º - e um 
binário elevado num motor relativamente pequeno [35]. 
O motor híbrido possui um rotor com íman permanente com massas polares, com dentes, 
acopladas de cada lado. O estator possui tipicamente dois enrolamentos com várias bobinas e 
polos magnéticos também com dentes [35]. 
Quando são enviados impulsos ao driver, o motor posiciona-se de acordo com o número de 
impulsos de entrada. Para um motor de 5 fases o passo é de 0,72º e para o motor de 2 fases é de 
1,8º [36]. 
 
 
 
 
Eixo selecionado 
para localização do 
motor 
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Motor de 2 fases ou de 5 fases 
Existem duas grandes diferenças entre os motores de 2 fases e de 5 fases. A primeira é mecânica. 
O motor passo a passo consiste fundamentalmente em duas partes, um estator e um rotor. O 
rotor por sua vez é constituído por 3 componentes: as duas massas polares e o íman permanente. 
No motor de 2 fases o estator tem 8 polos magnéticos com dentes pequenos, enquanto o de 5 
fases tem 10 polos magnéticos. Cada um dos polos do estator tem um enrolamento [37]. 
Essencialmente, o número de fases refere-se às diferentes combinações de polos que são 
energizados em sequência para atrair o rotor [37]. 
Devido ao menor ângulo por passo do motor de 5 fases face ao de 2 fases, a vibração do de 5 
fases é muito menor do que a do de 2 [37]. 
Dependendo da aplicação particular, o motor de duas fases pode ser suficiente. No entanto, o 
motor passo a passo de 5 fases oferece maior resolução, menores vibrações, maior capacidade 
de aceleração e desaceleração (devido ao menor ângulo por passo), e são menos propícios à 
perda de sincronização. Para aplicações de maior precisão, baixo ruído e baixa vibração, o 
motor de 5 fases é a melhor tecnologia [37]. 
 
Seleção do motor a utilizar 
Partindo do modelo criado era necessário, em seguida, obter os valores de binários de marcha 
para que se pudesse fazer a seleção do motor. 
Assim, partiu-se de dados de marcha existentes na referência [38], para que se pudesse obter 
esse binário. 
Recorrendo à função Motion Analysis do SolidWorks foi adicionada a tabela de valores dos 
dados de posição da anca e do joelho bem como as cargas aplicadas sobre a perna nestas 
atividades. 
Assim, após alguns testes, a solução para a melhor aplicação das cargas foi considerar os efeitos 
e os binários no tornozelo e usar as cargas tabeladas neste ponto para o cálculo do motor dado 
que dessa forma os valores obtidos pela simulação seriam os mais próximos. 
Inicialmente, foi montado todo o sistema e aplicadas as rotações ao sistema tal como nos dados 
disponíveis, ou seja, tentou-se que o movimento fosse tão fluido como o de uma perna normal. 
As curvas de binário e velocidade angular obtidas são as que se apresentam seguidamente 
(Figura 3.12 e Figura 3.13):   
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Figura 3.12 Binário do motor em função do tempo obtido por simulação utilizando os dados da referência [6]   
 
Figura 3.13 Velocidade angular do motor em função do tempo obtido por simulação utilizando os dados da 
referência [4] 
 
Verificou-se a existência de picos de binário e de velocidade angular ao longo do movimento 
decorrentes de movimentos não importantes para o funcionamento de uma prótese ativa. Ou 
seja, o movimento humano apresenta naturalmente oscilações de movimentação que em nada 
contribuem para o movimento em si mas que implicariam valores de binário demasiado 
elevados para um motor de pequenas dimensões a cumprir exatamente esses movimentos. 
A curva de deslocamento obtida, e que representa essas oscilações, é a ilustrada na Figura 3.14, 
a que correspondem os movimentos apresentados na Figura 3.15.  
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Figura 3.14 Deslocamento angular do veio do motor em função do te correspondente aos dados da referência [4] 
     
Figura 3.15 Posições obtidas para a prótese seguindo os dados de deslocamento da referência [6], 
correspondentes aos tempos (da esquerda para a direita): 0,075s; 0,330s; 0,660s; 1,100s; 1,350s 
Foi necessário assumir que o movimento não seria exatamente igual ao real. Estruturalmente, 
o formato criado para a prótese implica que esta está esticada na maior parte do passo, daí os 
picos de binário que surgiam nos gráficos: no movimento real a perna não se mantém sempre 
esticada. 
Assim, e partindo do princípio que o movimento da perna prostética não atingiria exatamente 
o funcionamento de uma perna normal, optou-se por suavizar o movimento, tornando a curva 
mais fluida e suave. 
No gráfico tendo em conta este aspeto (Figura 3.16), e alterando a marcha de forma a limitar o 
ângulo de rotação a 70º, obtêm-se valores que são tendencialmente normais, sendo necessário, 
no entanto, validar com testes reais [39]. 
Nesta abordagem (Figura 3.16) optou-se por considerar apenas a segunda rotação do joelho, 
mas a primeira seria em tudo idêntica. 
A Figura 3.17 corresponde à representação das posições obtidas para a prótese seguindo esta 
modificação. 
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Figura 3.16 Deslocamento angular alterado, em função do tempo 
 
Figura 3.17 Posições obtidas para a prótese seguindo os dados de deslocamento alterados, correspondentes aos 
tempos (da esquerda para a direita): 0,075s; 0,330s; 0,660s; 1,100s; 1,350s 
Obtenção dos binários para marcha 
As curvas finais de binário e velocidade angular obtidas em função do tempo apresentam-se 
seguidamente (Figura 3.18 e Figura 3.19): 
 
Figura 3.18 Binário do motor em função do tempo pós-alteração 
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Figura 3.19 Velocidade angular em função do tempo pós-alteração 
Para manter a perna esticada após o contacto com o solo, caso o binário da simulação dê 
negativo, é porque as cargas estão a impor um binário que fixa a perna contra o esbarro porque 
o motor da simulação está a exercer a carga para que a perna não gire no sentido errado o que 
é realizado, no modelo real, por esse esbarro. Ou seja, entre o primeiro contacto do calcanhar 
até à saída do pé, enquanto se pretende que a perna se encontre esticada, o binário negativo 
implica que o joelho esteja encostado ao esbarro e, por isso, que o motor esteja na realidade 
parado, e o binário positivo implica que o motor esteja a forçar para que a perna se encoste ao 
esbarro. 
Na fase de balanço, enquanto o joelho se está a mover, o binário negativo é resistivo e binário 
positivo é no sentido de esticar a perna. 
Assim, na realidade o gráfico que se obtém para o funcionamento na aplicação é o seguinte 
(Figura 3.20): 
 
Figura 3.20 Binário do motor em função do tempo, pós-alteração e considerando o esbarro 
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Conforme referido anteriormente, o dimensionamento do sistema de 4 barras foi feito com o 
intuito de ser seguro e funcionar sem qualquer elemento auxiliar. Assim, qualquer binário extra 
seria benéfico para a aproximação à movimentação real da perna, mas não condição necessária 
ao seu funcionamento. 
Funcionando com a trajetória proposta que advém do movimento real da perna com alterações 
por forma a eliminar os picos de acelerações e desacelerações, bem como oscilações de 
posicionamento que o corpo humano realiza e que não contribuem para o movimento, não 
necessitam de ser reproduzidos pela prótese, permitiu chegar a um binário de cerca de 5 Nm, a 
ser desenvolvido pelo motor. 
O binário de -12Nm que aparece por volta de 1,2s corresponde ao momento em que a prótese 
está a estender, sendo, por isso, um binário resistente ao movimento. Não se cumprindo esse 
binário o que vai acontecer é que a velocidade com que a perna estica é superior à apresentada 
no gráfico. 
 
Escolha do motor 
A inclusão do motor permite melhorar a marcha e qualquer que seja o binário deste teria sempre 
um efeito positivo sobre o movimento do paciente. Quanto maior o binário do motor utilizado, 
maior será a aproximação ao movimento com duas pernas saudáveis. 
Contudo, com o aumento do binário do motor, é também maior o peso deste, o que não beneficia 
o paciente nem quando o motor está em funcionamento e muito menos no caso de a bateria 
terminar e o funcionamento passar a ser passivo. 
Assim, o motor a ser utilizado terá de ser tal que garanta a melhor relação peso/binário para 
facilitar a movimentação do paciente. 
Concretizando, fazendo um controlo direto em posição, definindo manualmente os valores de 
velocidade e aceleração a adotar para cada tarefa do motor, ou utilizando um PID com feedback 
em posição, o que se pretende é que o motor tenha um binário o mais elevado possível na 
velocidade a que o motor tem de funcionar, sem que o peso seja excessivo e com o mínimo de 
consumo possível. 
Para além disso, o motor deve ter dois veios de saída capazes de suportar cargas iguais, por 
motivos construtivos. 
Assim, o motor escolhido foi o PKP296D45BA, de 3,3 Nm de binário estático e 1,8 kg de massa 
[40].  
Foi escolhido um motor de 2 fases porque na marca pesquisada, Orientalmotor, não existindo 
nenhum de 5 fases com duplo eixo que pudesse ser utilizado na aplicação [41]. 
Contudo, o motor a ser utilizado para teste é um motor da Orientalmotor de 3,1 Nm de binário 
estático e peso de 1,4 kg (PK269JDA), já existente e à disposição no laboratório. 
 
3.2.4 Modelo inicial com motor e fuso (acionamento linear) 
Em alternativa pode pensar-se numa solução com um motor linear ou motor DC com um fuso, 
entre a peça superior e inferior do joelho, para se executar o movimento. 
Conforme já exposto anteriormente para o caso do motor passo a passo, também aqui foram 
colocadas a zero as forças do atuador positivas depois do contacto do pé com o solo, zona em 
que, com a perna esticada, se dá a pressão contra o esbarro (Figura 3.21). 
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Figura 3.21 Força do atuador linear em função do tempo 
Da análise da Figura 3.21, verifica-se que, no final do movimento, há uma carga elevada que 
está associada a um pico de aceleração imposto nesse momento (1,303 s). 
Alterando ligeiramente a curva de deslocamentos, reduzindo a variação de velocidade, esse 
valor desce (Figura 3.22). Esta modificação em nada influencia a marcha, sendo uma alteração 
quase desprezável na curva de deslocamentos - em vez de andar 12mm em 43ms fá-lo em 57ms, 
reduzindo a força necessária de -1333 N para -370 N.  
Isto demonstra que, com pequenas alterações ao movimento do joelho retirando alguma da 
normalidade (o que tem de acontecer neste tipo de soluções), as cargas a exercer se reduzem 
drasticamente. A máxima força passa assim a ser -819N para velocidade nula. 
 
Figura 3.22 Força do atuador em função do tempo com a alteração pequena à curva de deslocamentos 
Entre os instantes 0,947s e 1,342s dá-se o movimento, sendo a força máxima de -464,5 N. 
Tendo em conta a força necessária, foi selecionado o motor da marca Transmotec com o fuso 
com uma redução de 1/20 com feedback de posição [42]. 
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Para o desenvolvimento do protótipo foi selecionada a solução anteriormente apresentada 
baseada num motor passo-a-passo.  
3.3 Desenho do modelo final 
Das considerações feitas anteriormente resultou a criação da estrutura que é seguidamente 
apresentada (Figura 3.23). Considerando todas as peças, incluindo o motor, a massa total poderá 
ter um valor entre os 4,5 e os 6 kg dependendo também da, ou das, baterias utilizadas. 
 
Figura 3.23 Modelo 3D final 
Cujas dimensões de atravancamento são as representadas na Figura 3.24. 
 
Figura 3.24 Dimensões de atravancamento do equipamento 
O motor é colocado conforme a Figura 3.25 indica, acionando com os veios de saída a barra a 
conforme já descrito anteriormente. 
No sentido de garantir que a perna artificial consegue manter o equilíbrio durante a fase de 
apoio, incluiu-se um esbarro usado para impedir a extensão excessiva do joelho. 
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Figura 3.25 Modelo 3D final do joelho prostético, em que se pode ver a localização e fixação do motor e o 
formato do esbarro 
Uma das considerações a ter na construção da prótese é a estética. Assim, o modelo criado 
mantém um formato próximo do joelho normal quando o utilizador está sentado (Figura 3.26).   
 
Figura 3.26 Posição do joelho prostético quando o utilizador está sentado (flexão máxima da prótese) 
3.4 Dimensionamento dos constituintes do joelho 
A seleção do método de acionamento foi influenciada pela disponibilidade de material utilizável 
para teste. Neste caso, foi imposta a utilização de um motor passo-a-passo, bem como a 
inexistência de amortecedores no sistema. Assim a resistência à rotação do joelho é dada por 
limitações construtivas (estruturais) e pelo binário de retenção do motor escolhido. 
Para o dimensionamento da estrutura é importante definir qual o intervalo de cargas que atuam 
sobre a perna bem como a sua direção e sentido. 
Optou-se por simplificar o dimensionamento de duas formas: em primeiro lugar, assumiu-se 
que o sistema está estático e em segundo lugar, que a carga aplicada sobre este é na vertical e 
igual a duas vezes o peso do corpo (70 kg). Esta consideração de carga é aceitável, uma vez que 
estudos anteriores afirmam que os valores de forças de reação com o solo se situam entre 1 a 
1,7 vezes o peso do corpo dependendo este valor da tarefa executada [43]. 
Esbarro 
Motor 
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No caso do dimensionamento à fadiga considera-se um carregamento sinusoidal que varia entre 
duas vezes o peso e valor de carga nula. 
 
3.4.1 Dimensionamento do modelo final com motor passo-a-passo 
A Figura 3.27 mostra a localização das barras correspondentes ao sistema de 4 barras atrás 
enunciado, esta é uma figura utilizada recorrentemente ao longo de todo o dimensionamento 
para ajudar na identificação. 
 
Figura 3.27 Desenho do esquema do sistema de 4 barras no modelo final 
Diagrama de corpo livre e cálculo das cargas 
Isolando a parte superior da perna e fazendo o diagrama de corpo livre Figura 3.28, é possível 
chegar ao sistema de equações abaixo: 
 
−𝑅 + 𝐹𝐸 ∙ sen(𝜃𝐸) − 𝐹𝐷 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃2) + 𝐹𝐴 ∙ cos(𝜃4 − 90°) = 0 
−𝐹𝐷 ∙ cos(𝜃2) − 𝐹𝐴 ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃4 − 90°) + 𝐹𝐸 ∙ 𝑐𝑜𝑠(𝜃𝐸) = 0 
𝐹𝐸[(𝑦𝐶𝐼𝑅 − 𝑦𝐸) ∙ cos(𝜃𝐸) − (𝑥𝐶𝐼𝑅 − 𝑥𝐸) ∙ 𝑠𝑒𝑛(𝜃𝐸) + 𝑅 ∙ 𝑥𝐶𝐼𝑅 = 0 
(3.17) 
 
Figura 3.28 Diagrama de corpo livre da parte superior da prótese 
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Sendo R a reação do restante corpo sobre a perna, FE a força exercida pelo esbarro sobre a parte 
superior da prótese e FD e FA as cargas exercidas pelas barras acopladas nesses pontos. 
Conforme se pode verificar pela análise do sistema de equações apresentado, o número de 
variáveis são 6 (FE, θE, yE, xE, FD e FA) para 3 equações, pelo que os valores das cargas sobre os 
apoios teriam de ser obtidos por cálculo iterativo. 
No momento da construção do equipamento, o esbarro era o elemento que não tinha posição 
definida. Assim, foram sendo variadas a posição no espaço e o ângulo da reação do esbarro, 
considerando o sistema de eixos anteriormente apresentado na Figura 3.8, em que a origem se 
encontra no eixo vertical de referência e na horizontal relativamente ao ponto A e uma carga R 
de valor igual ao apresentado até aqui de 2 vezes o peso do corpo. Este cálculo iterativo tinha 
como principal objetivo a minimização da carga sobre o eixo D, eixo onde seria montado o 
motor. Deste processo resultaram os seguintes valores de cargas: 
𝐹𝐷 = 163,84𝑁; 𝐹𝐴 = 237,54𝑁; 𝐹𝐸 = 1327,04𝑁 
Para um ângulo da carga do esbarro de 80º, a que corresponde uma posição de contacto de: 
𝜃𝐸 = 80°;  𝑥𝐸 = −33,76𝑚𝑚; 𝑦𝐸 = −80,01𝑚𝑚 
Assim o processo iterativo consistiu na atribuição de um dado ângulo, o posterior desenho no 
SolidWorks, para averiguação da posição de contacto que, depois, permitia obter, por 
substituição no sistema de equações, o valor das cargas. 
Do posicionamento final do esbarro, resultou a impossibilidade de rotação de 90º da perna, 
sendo a rotação limitada pelo contacto do esbarro com a parte superior do joelho, conforme é 
visível na Figura 3.29. 
 
Figura 3.29 Limite máximo estrutural de rotação do joelho prostético 
Dimensionamento das cargas sobre o motor 
A escolha recaiu pelo PKP29 que permite a utilização de um veio de dimensão superior, no 
caso 12,7 mm (Anexo B). 
O motor apresenta um limite de carga sobre o veio que varia em função do ponto de aplicação. 
Assumindo que o critério utilizado foi o da tensão de corte máxima, para a obtenção destes 
resultados, foi calculada a tensão de flexão máxima para cada um dos pontos dados no catálogo 
(Anexo B). Esta questão coloca-se porque a distribuição de cargas do caso vigente não 
corresponde ao caso que é apresentado (Anexo B). 
𝐹1 = 260𝑁 @ 𝑥1 = 35𝑚𝑚 
𝐹2 = 290𝑁 @ 𝑥2 = 30𝑚𝑚 
𝐹3 = 340𝑁 @ 𝑥3 = 25𝑚𝑚 
𝐹4 = 390𝑁 @ 𝑥4 = 20𝑚𝑚 
𝐹5 = 480𝑁 @ 𝑥5 = 15𝑚𝑚  
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O momento fletor máximo absoluto será na ligação ao motor, aqui assumido como 
encastramento. 
 𝑀max 𝑛
𝑓 = 𝐹𝑛 ∙ 𝑥𝑛 (3.18) 
Assim, obtém-se para cada carga máxima aplicada: 
𝑀max 1
𝑓 = 9,1 𝑁𝑚 @ 𝑥1 = 35𝑚𝑚 
𝑀max 1
𝑓 = 8,7 𝑁𝑚 @ 𝑥2 = 30𝑚𝑚 
𝑀max 1
𝑓 = 8,5 𝑁𝑚 @ 𝑥3 = 25𝑚𝑚 
𝑀max 1
𝑓 = 7,8 𝑁𝑚 @ 𝑥4 = 20𝑚𝑚 
𝑀max 1
𝑓 = 7,2 𝑁𝑚 @ 𝑥5 = 15𝑚𝑚  
A diferença de valor encontrada para o momento fletor em cada um dos pontos pode estar 
associada a arredondamentos do fabricante dos valores tabelados. Como o valor mínimo 
encontrado foi de 7,2 Nm, este foi o momento fletor a cumprir na aplicação.  
No caso, pode obter-se o seguinte diagrama de corpo livre para o eixo do motor (Figura 3.30): 
 
Figura 3.30 Diagrama de corpo livre para o eixo do motor, correspondente ao eixo D 
Em que Fmx e Fmy correspondem às cargas exercidas pelo motor na direção x e y respetivamente, 
FapoioD é a força exercida pela parte superior da estrutura sobre o veio e FD a carga aplicada pela 
barra a no veio do motor (este veio corresponde ao ponto D da estrutura de 4 barras) (Figura 
3.27) f e g são dimensões do veio. 
Facilmente se depreende da análise da imagem que Fm x=0N. 
Partindo dos valores atrás obtidos para a carga sobre o apoio D, e tendo em conta que, em teoria, 
o valor da carga se irá distribuir igualmente pelos dois lados da estrutura, e impondo um 
coeficiente de segurança de 4 (de modo a prever situações limite em que ocorram impactos 
elevados), obtém-se: 
 𝐹𝐷 = 𝑁 ∙ 𝐹𝐷 𝑝/ 𝑣𝑒𝑖𝑜 = 4 ∙
163,84
2
= 327,68𝑁 (3.19) 
Tendo, mais uma vez, um número de variáveis superior ao número de equações podemos testar 
duas situações limite para procurar em que caso é que o binário poderá atingir o máximo. 
Assim temos o caso em que o motor não exerce qualquer binário sobre o veio, funcionando 
como apoio duplo, e o caso em que o motor só exerce binário sobre o veio. 
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 Caso 1: Motor como apoio duplo (Figura 3.31) 
 
Figura 3.31 Diagrama de corpo livre do veio do motor (caso1) 
 
Neste caso obtém-se: 
 
𝐹𝐴𝑝𝑜𝑖𝑜𝐷 = [1 +
𝑔
𝑓
] 𝐹𝐷 
𝐹𝑚 𝑦 = −𝐹𝐷 ∙
𝑔
𝑓
 
(3.20) 
 
e o diagrama de momentos fletores é o representado na Figura 3.32. 
 
 
Figura 3.32 Diagrama de momentos fletores (Caso 1) 
 
Em que o momento fletor máximo é dado por: 
 𝑀𝑓_𝑚𝑎𝑥 = 𝐹𝐷 ∙ 𝑔 (3.21) 
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 Caso 2: Motor exerce unicamente momento fletor (Figura 3.33) 
 
Figura 3.33 Diagrama de corpo livre do veio do motor (caso2) 
Neste caso obtém-se: 
 𝐹𝐴𝑝𝑜𝑖𝑜𝐷 = 𝐹𝐷 (3.22) 
 
e o diagrama de momentos fletores que a seguir se apresenta (Figura 3.34). 
 
Figura 3.34 Diagrama de momentos fletores (Caso 2) 
Em que o momento fletor máximo é dado por: 
 𝑀𝑓_𝑚𝑎𝑥 = 𝐹𝐷 ∙ 𝑔 (3.23) 
 
Pelo exposto pode concluir-se que o valor máximo do momento fletor e, consequentemente, da 
tensão associada à flexão, não depende do tipo de apoio do motor, sendo apenas dependente do 
valor de carga e da distância entre a carga e o apoio. Assim pode inferir-se a distância máxima 
entre o acoplamento da barra a com o eixo do motor e o apoio na tampa lateral. 
O momento fletor máximo será, conforme visto atrás, 7,2 Nm, e FD = 327,68 N. Assim, obtém-
se: 
7,2 = 327,68 ∙ 𝑔 
𝑔 = 21,97 ∙ 10−3𝑚 = 21,97𝑚𝑚 
(3.24) 
Uma vez que no modelo desenvolvido o valor de g é de 9,5 mm, respeita-se assim a condição 
(3.24). 
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Dimensionamento dos veios 
O veio do motor corresponde ao eixo D (Figura 3.27), assim, falta dimensionar os restantes 3 
veios. 
 Eixo A e B 
Estes veios têm diâmetro de 8mm e um comprimento entre apoios de 14mm. 
Estes eixos estão sujeitos a cargas iguais em valor absoluto e direção, mas sentidos opostos, 
pelo que o tratamento para o caso do veio A é igual para o B. 
Seguindo o mesmo critério já mencionado de 4 vezes o valor para cada veio vem: 
𝐹𝐴 = 𝐹𝐵 =
237,54
2
∙ 4 = 475,08𝑁 
Para o veio colocado no eixo A, obtém-se o seguinte diagrama de corpo livre Figura 3.35: 
 
Figura 3.35 Diagrama de corpo livre para o veio do eixo A 
Partindo do critério da tensão de corte máximo [44], vem: 
 𝜏𝑚𝑎𝑥 =
16
𝜋 ∙ 𝑑3
√𝑀𝑓
2 (3.25) 
Isolando d vem: 
 𝑑 = √
16
𝜋𝜏𝑚𝑎𝑥
𝑀𝑓
3
 (3.26) 
Considerando que a distância para os apoios é de 7 mm (dimensão no modelo) o momento fletor 
máximo é de 3,33 Nm. 
Utilizando um aço inox AISI 216 de σced=345 MPa e σrot=620 MPa e τadm= 172,5 MPa, que é 
metade do valor de tensão de cedência [44]. 
 𝜏𝑚𝑎𝑥 ≤ 172,5 𝑀𝑃𝑎 (3.27) 
Substituindo na equação (3.26) por estes valores obtém-se o diâmetro mínimo que garante a 
segurança. 
𝑑 = 0,0038 𝑚 = 3,8 𝑚𝑚 
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o Fadiga Veio B 
Conforme dito anteriormente, o material destes veios é o AISI 216 de σced=345 MPa e σrot=620 
MPa. 
A tensão de flexão é definida, para o caso de um veio de secção circular recorrendo à expressão 
que se segue [45]: 
 𝜎𝑓 =
32 ∙ 𝑀𝑓
𝜋 ∙ 𝐷3
 (3.28) 
Em que Mf corresponde ao momento fletor e D é o diâmetro. 
Substituindo, vem:  
 𝜎𝑓 =
32 ∙ 3,33
𝜋 ∙ 0,0083
= 66,25 ∙ 106 = 66,25 𝑀𝑃𝑎 (3.29) 
O valor da tensão limite de fadiga é para aços com um valor de tensão de rotura inferior a 
1400MPa igual a metade desse valor [45].  
A tensão limite de fadiga corrigida, tensão aplicável a casos práticos, implica a multiplicação 
do valor de tensão limite de fadiga por alguns coeficientes que têm em conta a geometria, o tipo 
de solicitação, o acabamento e outros aspetos [45]. Assim, esta tensão corrigida é dada pela 
expressão seguinte: 
 𝜎𝑓𝑜
𝑐 = 𝜎𝑓𝑜 ∙ 𝐶1 ∙ 𝐶2 ∙ 𝐶3 ∙ 𝐶4 (3.30) 
Utilizando o critério de Soderberg, obtém-se a expressão que permite o cálculo do coeficiente 
de segurança (N) [45]: 
 
𝜎𝑎
𝜎𝑓𝑜
𝑐
𝐾𝑓
+
𝜎𝑚
𝜎𝑐𝑒𝑑
=
1
𝑁
 
(3.31) 
Em que σa corresponde à amplitude de tensão, σm corresponde ao valor de tensão média, Kf é o 
coeficiente de concentração de tensões. 
Para o caso vigente, C1=1; C2=0,85; C3=0,8; C4=0,9; Kf=1; σfo=620/2=310MPa [45].  
Considerando um carregamento sinusoidal de R=0 (carga varia entre zero e um valor máximo) 
e tensão máxima igual ao valor de tensão de flexão máxima (equação 3.29), o valor de σa = σm= 
66,25/2=33,125MPa. 
Substituindo sucessivamente nas expressões (3.30) e (3.31) obtém-se um valor de coeficiente 
de segurança de N=2,93. 
 
o Fadiga Veio A 
Este veio terá de acompanhar o movimento da barra c (Figura 3.27), acionando um sensor de 
posição angular. Desta forma, o veio de 8mm de diâmetro terá um furo por onde será ajustado 
um pino elástico de 2 mm, transmitindo o movimento entre os dois elementos. Assim este terá 
um Kf próximo de 2 para d/D=0,25 [45].  
A fórmula para a tensão de fadiga aplicável neste caso é [45]: 
 𝜎𝑓 =
𝑀𝑓
𝜋𝐷3
32 −
𝑑𝐷2
6
 (3.32) 
Sendo D o diâmetro do veio, d o diâmetro do furo e Mf o momento fletor. 
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Substituindo pelos valores apresentados anteriormente obtém-se 
𝜎𝑓 = 115,10𝑀𝑃𝑎 
Os valores dos coeficientes C1, C2, C3 e C4 e σfo são iguais aos do veio A [45]. 
Considerando um carregamento sinusoidal conforme o descrito antes e substituindo nas 
equações (3.30) e (3.31), obtém-se um valor de coeficiente de segurança de: N= 1,29. 
 
 Veio C 
Para o veio C, correspondente ao ponto C do diagrama de 4 barras (Figura 3.27), obtém-se 
o seguinte diagrama de corpo livre (Figura 3.36): 
 
Figura 3.36 Diagrama de corpo livre do veio C 
Em que FD1 e FD2 são iguais a metade da carga total exercida pela barra a no eixo C, e FC1, FC2, 
FC3, FC4 são as cargas nos apoios no eixo C.  
Tendo em conta a simetria das cargas, pode assumir-se que as forças são iguais duas a duas e, 
para além disso, assumiu-se também que em nenhum ponto há absorção de momento fletor. 
Assumiu-se ainda que o eixo se pode dividir em duas partes iguais.  
Assim, FC2 e FC3 têm valores iguais, bem como FC1 e FC4. 
Desta forma o cálculo das cargas a partir das duas expressões que se seguem: 
 
2𝐹𝐶1 + 2𝐹𝐶2 = 2𝐹𝐷1 
−𝐹𝐷1 ∙ 𝑚 + 𝐹𝐶2 ∙ (𝑚 + 𝑛) = 0 
(3.33) 
 
Para um valor de FD1 de 327,68N, conforme já referido, considerando as dimensões do modelo 
final (m=9mm; n=27mm e p=40mm), obtém-se as seguintes reações dos apoios: 
𝐹𝐶1 = 𝐹𝐶4 = 245,76𝑁 
𝐹𝐶2 = 𝐹𝐶3 = 81,92𝑁 
 
Destas cargas resulta o seguinte diagrama de momentos fletores: 
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Figura 3.37 Diagrama de momentos fletores do veio C 
O momento fletor máximo é então 245,76*0,009=2,213 Nm. 
Substituindo na função (3.26), obtém-se o diâmetro mínimo: d=4 mm. 
O veio usado tem 8mm de diâmetro pelo que ultrapassa o valor mínimo. 
 
o Fadiga Veio C 
Este veio era do mesmo material dos restantes (AISI 216, com σced=345 MPa e σrot=620 MPa). 
Considerando o Mf=2,213 Nm, conforme obtido no ponto anterior, substituindo na expressão 
(3.28), vem: 𝜎𝑓 = 107,43 𝑀𝑃𝑎. 
Considerando os valores seguintes: C1=1; C2=0,85; C3=0,8; C4=0,9; Kf=1; σfo=620/2=310 MPa, 
substituindo sucessivamente nas expressões (3.30) e (3.31), obtém-se um valor de coeficiente 
de segurança de N=2,13. 
 
Chumaceiras a utilizar 
As chumaceiras escolhidas foram:  
 para os veios A e B, a PCMF081007.5 E [46] 
 para o veio C, PCMF 081005.5 E [47] 
 para o veio D, PCMF151709 E [48] 
No anexo C encontra-se o método de cálculo utilizado para a definição do número de horas de 
serviço das chumaceiras. As fórmulas apresentadas e os cálculos tiveram como base esse 
documento. 
 𝑣 = 5,82 ∙ 10−7 ∙ 𝑑𝛽𝑓 (3.34) 
 
 𝑝 =
𝑘𝐹
𝐶
 (3.35) 
 
 
Em que v é a velocidade de escorregamento, d é o diâmetro, f é a frequência de oscilação, β é 
metade do angulo de oscilação, p é a carga específica sobre a chumaceira, F é a carga dinâmica 
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sobre a chumaceira, C é a capacidade de carga dinâmica da chumaceira e k é um fator de carga 
especifico, dependente do material da chumaceira. Para o caso do PTFE, k é igual a 80. 
O cálculo do número de horas foi feito para o eixo A e B, em que a carga é superior e a 
chumaceira tem uma resistência inferior, assim define-se o tempo mínimo até à manutenção. 
Os dados das chumaceiras utilizadas são os seguintes: d=8 mm; D=10 mm; B=7,5 mm D1=15 
mm B1=1 mm, C=3,55 kN e Ca=5,1 kN (Ca é a capacidade de carga dinâmica da flange) 
Substituindo nas fórmulas acima apresentadas com os dados e considerando 60 passos por 
minuto, com ciclos de 90º por segundo, para trás e para a frente e rugosidade de 0,4 μm. 
𝑣𝑏𝑢𝑠ℎ𝑖𝑛𝑔 = 5,82 ∙ 10
−7 ∙ 8 ∙ 45 ∙ 30 = 6,29 ∙ 10−3m/s 
𝑣𝑓𝑙𝑎𝑛𝑔𝑒 = 5,82 ∙ 10
−7 ∙
8+15
2
∙ 45 ∙ 30 = 9,04 ∙ 10−3 m/s 
Para F=NFA, sendo N o coeficiente de segurança, F=𝐹𝐴 = 475,08 𝑁 
𝑝𝑏𝑢𝑠ℎ𝑖𝑛𝑔 = 80 ∙
0,47508
3,55
= 10,706 N/mm2 
𝑝𝑓𝑙𝑎𝑛𝑔𝑒 = 80 ∙
0,47508
5,1
= 7,452 N/mm2 
O valor do tempo de vida (Gh) pode ser calculado recorrendo às expressões seguintes:  
 
 
𝐺ℎ𝑏𝑢𝑠ℎ𝑖𝑛𝑔 =
𝐶1𝐶2𝐶3𝐶4𝐶5𝐾𝑀
(𝑝𝑣)𝑛
= 1,2 ∙ 1 ∙ 1 ∙ 0,7 ∙
480
(10,706 ∙ 6,29 ∙ 10−3)
= 5987,46 ℎ 
(3.36) 
 
 
𝐺ℎ𝑓𝑙𝑎𝑛𝑔𝑒 = 1,2 ∙ 1 ∙ 1 ∙ 0,7 ∙
480
(7,452 ∙ 9,04 ∙ 10−3)
= 5985,52 ℎ 
 
(3.37) 
Em que C1, C2, C3, C4 e C5 são fatores obtidos no catálogo, KM é um fator dependente do 
material e n também depende do material da chumaceira. 
Tendo em conta os coeficientes de segurança e a condição limite imposta inicialmente de 2 
vezes o peso do corpo, podemos afirmar que o número de horas será certamente maior que este. 
 
Fadiga das peças, simplificação para placas 
Deve averiguar-se se as tampas laterais e a base são capazes de sustentar os carregamentos a 
prótese é sujeita. 
A secção que constitui o maior risco é, nas tampas laterais, a orelha, cujo suporte é reduzido 
(Figura 3.38). 
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Figura 3.38 Pormenor da orelha do modelo 
Por simplificação foi considerado que esta peça correspondia a uma placa encastrada de um 
lado e com a carga FA aplicada no extremo livre (Figura 3.39). 
 
Figura 3.39 Esquema da simplificação utilizada para o cálculo da resistência da orelha 
Considerando uma placa, os valores de momentos de inércia são que se apresentam em seguida: 
 𝐼𝑥 =
𝑏3ℎ
12
 (3.38) 
 
 𝐼𝑦 =
𝑏ℎ3
12
 (3.39) 
Em que b é a largura e o h é a espessura da placa 
 𝐹𝐴𝑉 = 𝐹𝐴 cos(14,32°) (3.40) 
 
 𝐹𝐴𝐻 = 𝐹𝐴𝑠𝑒𝑛(14,32°) (3.41) 
 
Considerando uma espessura de 6 mm, largura de 48 mm, obtém-se 
 𝐼𝑥 = 864 ∗ 10
−12𝑚4; 𝐼𝑦 = 55,30 ∗ 10
−9𝑚4 (3.42) 
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Os momentos fletores máximos serão obtidos sempre na base (no encastramento). 
Considerando um comprimento de 28 mm de placa, vem: 
 𝑀𝑓𝑚𝑎𝑥
𝑥 = 𝐹𝐴𝑉 ∙ 28 ∙ 10
−3;  𝑀𝑓𝑚𝑎𝑥
𝑦 = 𝐹𝐴𝐻 ∙ 28 ∙ 10
−3 (3.43) 
 
Recorrendo ao princípio da sobreposição dos esforços, pode obter-se a seguinte expressão para 
a tensão de flexão desviada: 
 𝜎𝑓 = −
𝑀𝑓
𝑥 ∙ 𝑦
𝐼𝑥
+
𝑀𝑓
𝑦 ∙ 𝑥
𝐼𝑦
 (3.44) 
Sendo x e y as distâncias máximas ao eixo neutro, ou seja y corresponderá a metade da 
espessura, e x a metade da largura da placa [44]. 
Assim, e considerando FA=475,08𝑁, vem: 
 𝜎𝑓 = −44,75+1,43=43,32 MPa (3.45) 
Considerando que estas peças são obtidas em alumínio 360,0 vazado, com tensão de cedência 
de 163MPa (valor mínimo do CES EduPack) obtém-se: 
 𝜎𝑐𝑒𝑑
2 ∗ 𝑁
= √(
43,32
2
)
2
⟺ 𝑁 = 3,76 (3.46) 
 
Realizando agora os cálculos à fadiga: 
Para Kf=1 e C1=1; C2=0,85; C3=0,8; C4=0,9 [49], 
 𝜎𝑓𝑜
𝑐 = 110 ∙ 0,85 ∙ 0,8 ∙ 0,9 = 67,32 𝑀𝑃𝑎 (3.47) 
Utilizando novamente a expressão (3.31), considerando um carregamento sinusoidal de R=0 e 
tensão máxima igual ao valor anteriormente obtido vem: N=2,2. Como o valor é superior a 1, 
não é necessário fazer alterações. 
 
Parafusos 
Admita-se que o peso aplicado sobre cada um dos parafusos corresponde à carga máxima a que 
a prótese pode estar sujeita, ou seja 2 vezes o peso do corpo. 
O material dos parafusos é um aço inoxidável A1-70, com 𝜎𝑐𝑒𝑑 = 450 𝑀𝑃𝑎. 
Adotando o critério da tensão de corte máxima, para o caso vigente, obtêm-se as expressões 
que se seguem [44]: 
 𝜏𝑎𝑑𝑚 =
2𝑃
𝐴𝑠𝑐
 (3.48) 
 
 𝜏𝑐𝑜𝑟𝑡𝑒 𝑚𝑎𝑥 = 𝜏𝑎𝑑𝑚 =
𝜎𝑐𝑒𝑑
2
=
450
2
= 225 𝑀𝑃𝑎 (3.49) 
 
 
225 ∗ 106
𝑁
=
2𝑃
(
𝜋𝑑2
4 )
 (3.50) 
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Em que d corresponde ao diâmetro interno de um parafuso e P corresponde ao peso do 
amputado, assumido como 70*9,81 N. 
Isolando o diâmetro, variável que se pretende obter do cálculo, vem: 
 𝑑 =  √
2𝑁𝑃
225 ∗ 106
∙
4
𝜋
 (3.51) 
Admitindo N=2, vem: 
 𝑑 = √
2 ∙ 2 ∙ 70 ∙ 9,81
225 ∙ 106
∙
4
𝜋
= 3,943 ∙ 10−3𝑚 = 3,943 𝑚𝑚 (3.52) 
Assim um parafuso M5 garante esta condição. 
 
Barras de ligação (tubos) 
Consultando as ligas à disposição de um fornecedor, Extrusal, para tubos obteve-se [50]: 
(1) EN AW - 6060 [Al Mg Si] 
(2) EN AW - 6061 [Al Mg1 Si Cu] 
(3) EN AW - 6063 [Al Mg0,7 Si] 
(4) EN AW - 6082 [Al Si1 Mg Mn] 
Para cada material foi escolhido o valor mínimo de tensão de limite elástico do CES EduPack 
(referência [51]), na secção de alumínios forjados. 
𝜎𝑐𝑒𝑑(1) = 86 𝑀𝑃𝑎 
𝜎𝑐𝑒𝑑(2) = 103 𝑀𝑃𝑎 
𝜎𝑐𝑒𝑑(3) = 45,6 𝑀𝑃𝑎 
𝜎𝑐𝑒𝑑(4) = 162 𝑀𝑃𝑎 
 Barra da canela 
Para o caso da canela, considera-se que a carga é fundamentalmente axial, obtendo-se o 
diagrama de corpo livre abaixo apresentado (Figura 3.40). 
 
Figura 3.40 Diagrama de corpo livre do veio da canela 
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Para se provar que esta carga não representava risco à encurvadura, averiguou-se se o valor de 
carga aplicada ultrapassava o valor de carga crítica de Euler (Pcr) [52], dada pela expressão 
(3.53). 
 𝑃𝑐𝑟 =
𝜋2𝐸𝐼
(𝜇𝑙)2
 (3.53) 
Sendo I o valor mínimo do momento principal central de inércia, E o módulo de elasticidade, e 
μ um coeficiente que depende das condições fronteira e que multiplicado pelo comprimento (l) 
da barra corresponde ao comprimento de encurvadura equivalente [52]. 
No caso do tubo vem: 
 𝐼 =
𝜋
2
(𝑟𝑒𝑥𝑡
4 − 𝑟𝑖𝑛𝑡
4) (3.54) 
Em que rext e rint correspondem ao raio exterior e raio interior do tubo, respetivamente. 
Para o veio da canela, com rext=10mm e rint=8,5mm. 
Usando o material (1), substituindo em (4.53) vem: 
 𝑃𝑐𝑟 =
𝜋2 ∙ 69,5 ∙ 109 ∙ (
𝜋
2
(0,014 − 0,00854))
(1 ∙ 0,5)2
 
(3.55) 
 
 𝑃𝑐𝑟 = 20600,92𝑁  
O valor da carga máxima aplicada é, conforme anteriormente dito, 2*P, sendo 
P=9,81*70=686.7N. Este valor é muito inferior ao crítico pelo que esta dimensão de tubo é 
adequada. 
o Fadiga da barra da canela 
Os valores das constantes para o cálculo à fadiga foram:  
d/D=0,75; 2r/D=0; Kt=3 [49] 
C1 = 0,85; C2 = 1; C3=0,8; C4=0,9 e Kf = 2,6 [45] 
Tendo a dimensão do tubo definida (dext=20 mm e dint=17 mm) o que se pretende é averiguar 
se o valor do coeficiente de segurança é superior a 1. 
Seguindo a indicação do CES EduPack para a tensão limite de fadiga para 107 ciclos obtém-se 
para o caso do material (1): 
σfo=40 MPa; σced=86 MPa 
Assume-se um ciclo sinusoidal em que a carga varia entre 0 e 2P. 
Para P=70*9,81N, assim, obtém-se: 
 
𝜎𝑎 = 𝜎𝑚 = (
2𝑃
𝐴
) ∙
1
2
=
𝑃
𝐴
 
 
(3.56) 
Sendo 𝜎𝑎 a amplitude de tensão e 𝜎𝑚o valor de tensão média. 
 𝜎𝑎 = 𝜎𝑚 = 7,88 𝑀𝑃𝑎  
Substituindo na expressão (4.31) obtém-se um valor de N= 1.077. 
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Testando o material (4), de σfo=65 MPa e σced=162 MPa, o valor do coeficiente de segurança 
obtido é de N=1,775. Este é um valor de maior segurança pelo que pode ser usado este material 
(mantendo a dimensão reduzida do tubo). 
 
3.5 Solução para o pé 
Apesar de não ser o objetivo principal do projeto, foi desenvolvida uma solução para o 
funcionamento do pé da prótese. 
Inicialmente foi pensada uma solução com duas chapas de alumínio. A alternativa foi a 
utilização de fibra de carbono, o que permitiria uma maior liberdade no formato do pé. O 
modelo 3D obtido é o representado na Figura 3.41. 
 
Figura 3.41 Modelo 3D do pé da prótese 
Para a rótula do tornozelo foi pensada a utilização de uma rótula em plástico (de baixo peso), 
EARM 20 [53] que pode suportar até 850 N por longos períodos (Figura 3.42). 
 
Figura 3.42 Pormenor da rótula do tornozelo 
 
A peça de ligação à barra da canela deverá permitir alguma rotação do pé. A solução modelada 
permite uma rotação de 10º para trás (flexão plantar) e 5º para a frente (dorsiflexão) no plano 
sagital e alguma oscilação no plano frontal. Esta rotação é limitada pelo formato da parte 
inferior da peça, conforme é visível na Figura 3.43. 
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Figura 3.43 Pormenor da peça de ligação ao veio da canela, onde se vê o formato da extremidade inferior 
chanfrada para permitir a rotação de 10º para trás (rodando para a esquerda) e 5º para a frente (rodando para a 
direita)  
A reposição para a posição de 0º de rotação do tornozelo pode ser conseguida por uma mola de 
torção. Esta também teria a função de dar algum apoio e estabilidade na rotação (Figura 3.44). 
 
Figura 3.44 Vista de perspetiva do modelo 3D criado para o pé onde é visível a mola de torção 
 
 
  
Peça de ligação 
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4 Arquitetura do sistema 
Neste capítulo é feita a descrição dos componentes e programas utilizados e a sua aplicação. É 
ainda descrita a forma como os elementos se interligam e apresentado um esquema elétrico. 
Na Figura 4.1 é apresentada a arquitetura do sistema. Em termos gerais, o funcionamento do 
sistema baseia-se na utilização de dois acelerómetros, um acima e um abaixo do joelho, um 
sensor de posição angular do joelho (neste caso um potenciómetro) e um sensor de carga. Os 
sinais obtidos a partir destes sensores convergem para um computador central (no qual a 
programação foi desenvolvida em LabVIEW) e são utilizados para o cálculo da posição e tarefa 
a realizar pelo motor em cada instante. Nas secções seguintes é feita uma descrição mais 
detalhada de cada um dos elementos referidos na imagem. 
 
Figura 4.1 Arquitetura do sistema 
4.1 LabVIEW 
O software utilizado para a programação do controlo da aplicação foi o LabVIEW 2015. O 
LabVIEW é um software de engenharia de sistemas criado especificamente para aplicações que 
envolvam teste, medição e controle, com rápido acesso ao hardware e a informações obtidas a 
partir dos dados [54]. 
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4.2 Arduino 
O Arduino é uma plataforma eletrónica open-source programada em C++ [55]. 
O Arduino Uno é uma placa com um microcontrolador baseado no ATmega328P. Tem 14 pins 
de input/output digitais (dos quais 6 podem ser usados como outputs PWM), 6 entradas 
analógicas, conexão USB, ligação para fonte, botão de reset e uma conexão ICSP (in circuit 
serial programming) [56]. Este microcontrolador também suporta comunicação I2C (TWI) e 
SPI. O IDE Arduino inclui uma biblioteca “Wire” para simplificar a utilização do barramento 
I2C [56]. 
O Arduino é utilizado para a comunicação com os acelerómetros e com o sensor de carga. Na 
aplicação final a utilização do Arduino Uno seria pouco adequada devido às suas dimensões 
(68,6mm*53,4mm), podendo optar-se pelo Arduino Micro (48mm*18mm) para este caso, sem 
comprometer a forma como as ligações foram realizadas [57].  
4.3 I2C (Inter-integrated circuit) 
A comunicação com os acelerómetros e entre o LabVIEW e o driver do motor passo-a-passo 
foi realizada utilizando barramentos I2C. O barramento I2C é comummente utilizado para 
comunicação entre circuitos integrados ou sensores. Assim, o barramento I2C é uma interface 
série de dois fios half-duplex. As duas linhas, Serial Data (SDA) e Serial Clock (SCL) são 
ambas bidirecionais. A linha SCL é o sinal de relógio que sincroniza a transferência de dados 
entre os equipamentos no barramento de I2C e é gerado pelo master. A outra linha é a SDA que 
transporta os dados [53, 54]. 
Cada equipamento tem um ID predefinido para que o master possa escolher com que 
equipamento pretende comunicar [59]. 
As linhas funcionam em “dreno aberto” o que significa que é necessária a instalação de 
resistências externas ("pull-up") (Figura 4.2) entre a saída e o VCC para que as linhas estejam 
em nível alto dado que estes equipamentos no barramento I2C são “active low” [59]. 
 
Figura 4.2 Interface I2C entre dois escravos e uma placa NI USB-8451 (equipamento utilizado e descrito no texto 
abaixo) e onde é visível a montagem das resistências em “pull-up” [60]. 
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4.3.1 NI-8451 
Os módulos de NI USB-845x são dispositivos de USB 2.0 que fornecem conectividade I2C e 
SPI e linhas digitais I/O de uso geral [60]. 
O NI USB-8451 é um equipamento de alta velocidade com USB 2.0 que possibilita a 
comunicação I2C (até 250 KHz) e SPI (até 12 MHz), e 8 linhas digitais de I/O de utilização 
geral. Este equipamento está disponível numa caixa ou numa versão unicamente com a placa 
(Figura 4.3) [60]. 
 
Figura 4.3 Módulo de comunicação da National Instruments, NI USB-8451 [61] 
Alternativa ao NI-8451 
A comunicação foi realizada utilizando as bibliotecas, referência [62], do NI LabVIEW para 
utilização do NI USB-8451. No entanto, existe outra biblioteca para a transmissão direta dos 
dados em I2C a partir do LabVIEW que possibilitaria a utilização de um conversor USB para 
I2C, de custo muito inferior ao do NI USB-8451 e cuja informação técnica se encontra descrita 
na referência [63]. Para além do benefício económico, como este equipamento só permite este 
tipo de comunicação tem também uma dimensão bastante inferior ao dispositivo utilizado. 
4.3.2 Arduino 
O Arduino possui pinos para a comunicação utilizando o barramento I2C e bibliotecas já 
preparadas para facilitar a ligação aos equipamentos.  
4.4 Seleção dos sensores 
4.4.1 Acelerómetro 
Os acelerómetros são utilizados para determinar a posição dos dois segmentos da perna em cada 
momento, controlando-se a rotação do joelho a partir dos dados de posicionamento destes. A 
necessidade de aplicar dois prende-se com o facto de o utilizador poder estar num terreno 
inclinado, facilitando-se assim a definição dessa inclinação. 
A escolha dos acelerómetros teve como critérios o custo reduzido e a facilidade de comunicação 
com o Arduino. 
No caso do protótipo construído foi utilizado apenas um acelerómetro (MMA8452 [64]) que 
define a posição da anca, não permitindo testar a variação de inclinação do solo. Este 
acelerómetro tem um preço muito baixo, e dois endereços disponíveis de comunicação por 
barramento I2C.  
Aplicação do filtro digital para o acelerómetro 
O sinal obtido do acelerómetro não apresentava valores estáveis de posicionamento, obtendo-
se oscilações constantes em movimentos de rotação normais, e em resultado do choque obtinha-
se um pico nos dados que conduziria certamente a um mau funcionamento da prótese. A solução 
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foi a implementação de um filtro passa-baixo para a redução da influência dessas ondas de ruído 
de alta frequência e atenuar a resposta aos choques.  
Os filtros passa-baixo são usados sempre que componentes de alta frequência têm de ser 
removidos do sinal [65]. 
 
O primeiro filtro testado foi um Butterworth. O LabVIEW possui já incluído nas suas 
bibliotecas um bloco que gera um filtro Butterworth digital (Figura 4.4) que em função dos 
valores dos coeficientes definidos externamente e do sinal de entrada, cria um sinal de saída 
filtrado. 
 
Figura 4.4 Bloco do LabVIEW do filtro de Butterworth 
Este filtro apresenta uma banda de passagem quase horizontal, sem ripple. O declive depois da 
frequência de corte é suave com um declive de 20 dB/década por cada polo [65]. 
A equação geral de resposta em amplitude para um filtro Butterworth é:  
 
𝐻(𝜔) =
1
1 + (
𝜔
𝜔0
)
2𝑛 (4.1) 
Em que n é a ordem do filtro, e pode ser qualquer número positivo inteiro e ω0 é o valor de 
frequência correspondente a -3dB de ganho em amplitude (frequência de corte). [65] 
Após alguns testes com o filtro, verificou-se uma boa atenuação das componentes indesejadas 
do sinal. A obtenção dos valores que caracterizam o filtro foi feita de forma iterativa até atingir 
um sinal de saída do filtro em que a informação essencial estivesse presente (orientação do 
acelerómetro) sem comprometer demasiado a velocidade de resposta. A oscilação constante 
desapareceu e o sinal do acelerómetro em resposta ao choque atenuou consideravelmente. 
 
4.4.2 Sensor de posição angular do joelho (Potenciómetro) 
O potenciómetro a usar na prótese será um single-turn pot cuja função seria dar feedback da 
posição do joelho e permitir inferir qual a posição deste quando o motor é ligado. 
Este é colocado no eixo A, eixo de ligação das tampas da peça b à barra c (Figura 3.27). O 
posicionamento neste local serve para um melhor aproveitamento do espaço, deixado livre para 
a movimentação sem choques entre as barras. Se este potenciómetro fosse colocado no eixo do 
motor (eixo D), a dimensão lateral do joelho teria de ser aumentada ainda mais, pelo que esta 
solução é a melhor. 
 
4.4.3 Sensor de carga 
O sensor de carga permite inferir se o peso se encontra aplicado sobre a prótese. Este sensor é 
utilizado na averiguação da inclinação do solo. Teria também utilidade para ultrapassar 
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obstáculos e subir escadas, permitindo que, na ausência de carga sobre a prótese (que indica 
que o utilizador está a levantar a perna) sem que seja detetada uma variação dos acelerómetros 
indicativa de marcha, se pressuponha que o utilizador está a tentar ultrapassar um obstáculo e, 
por isso, faz uma pequena rotação da perna até que o utilizador volte a aplicar alguma carga 
sobre esta. 
No protótipo, foram usados dois interruptores, para simular o funcionamento da célula de carga. 
4.4.4 Eletromiografia 
Possível utilização no controlo 
O controlo da prótese com recurso à eletromiografia permite ao paciente controlar diretamente 
o comportamento desta usando os sensores (elétrodos) colocados sobre a pele do coto como 
sinal de entrada. Apesar dos avanços nos controladores baseados em eletromiografia para 
membros superiores, o desenvolvimento de próteses do joelho controladas por este método tem 
sido reduzido [4]. 
Para o controlo é importante encontrar músculos que tenham atividades só em momentos 
específicos do ciclo marcha, esses seriam os músculos a usar para EMG. Na Figura 4.5 é 
apresentado um esquema dos grupos musculares da perna direita. 
 
Figura 4.5 Músculos superficiais da perna direita [6]    
O gluteus maximus tem atividade durante a fase de loading response, e o seu máximo no 
opposite toe off, descendo depois disso (Figura 4.6). 
Verifica-se, desta forma, que existe um pico do Gluteus maximus por ciclo de marcha. A 
temporização entre picos e a amplitude podem permitir ajustar a velocidade do movimento.  
O Iliopsoas também tem um pico a dada altura de marcha o que poderia ser interessante para o 
controlo mas o posicionamento em que teria de ser colocado o EMG pode não ser o mais 
confortável para o paciente. Os restantes músculos têm inserções no joelho e tratando-se de 
uma amputação acima do joelho, esses músculos podem já não estar ativos, e portanto só 
testando no paciente é que seria possível confirmar. 
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Figura 4.6 Atividade típica dos grupos musculares da perna durante o ciclo de marcha [6] 
Recorreu-se ao Laboratório de Biomecânica do da Universidade do Porto para a obtenção de 
dados de marcha necessários ao projeto. Nesses ensaios de marcha não foi feita a normalização 
do EMG o que implica que os dados obtidos não possam ser usados em amplitude porque como 
esses valores são influenciados pelos elétrodos e pelo posicionamento destes, a inexistência da 
marcação do valor para a contração máxima do músculo (normalização) impede que se possa 
inferir sobre qual a carga exercida sobre este durante as tarefas. Assim, só a distância entre 
picos é que é utilizável neste caso, e será necessário criar um sistema de medição da carga 
máxima inicial no músculo que serviria como parte do processo de calibração inicial diária do 
equipamento. 
A criação de um controlo com EMG implicaria a compra de equipamento para o efeito, por 
exemplo, o BITalino [66] ou o MyoWare Muscle Sensor Development Kit [67]. 
Apesar de a utilização de um sistema com controlo com eletromiografia ser uma hipótese, este 
pode não ser funcional porque seria necessário fazer a normalização diariamente, com a perda 
de tempo inerente, para além de que o bom funcionamento estaria muito dependente das 
condições da pele. O sistema de controlo seria de execução difícil e pouco fiável com o EMG 
e seria, de qualquer forma, imprescindível a realização da programação para o caso de o EMG 
ter alguma falha ou não ser utilizado, possibilitando o funcionamento do equipamento mesmo 
sem isso. 
Pelo exposto, a dada altura a maioria dos utilizadores iria provavelmente preferir não utilizar a 
eletromiografia, e, portanto, optou-se pelo controlo sem eletromiografia. 
4.5 Motor Passo-a-Passo 
A inclusão do motor permite uma melhoria da marcha do utilizador, conforme referido 
anteriormente. 
O controlo do motor pode ser realizado em posição, usando valores de velocidade e aceleração 
previamente definidos, ou pode fazer-se um controlo em posição com um controlador PID, de 
tal modo que a velocidade e aceleração são resultantes dos ganhos definidos. 
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4.6 Driver do motor 
O driver é o elemento que faz o controlo do funcionamento do motor. O driver disponibilizado 
pela faculdade foi o PoStep60 [68]. O driver PoStep60 incorpora um controlador de motor passo 
a passo de dois polos ou de dois motores DC [69]. Tem uma interface de série I2C que pode ser 
usada para controlar todas as funções do driver incluindo o controlo de posição [69].  
Foram criados os blocos correspondentes a cada uma das tarefas a realizar no LabVIEW, tendo 
por base o manual do fabricante [69]. A comunicação I2C com o driver foi realizada utilizando 
o módulo NI USB-8451. 
4.7 Bateria 
A bateria pensada para alimentação do motor foi uma bateria de 24V de 10 Ah [70]. 
A equação que permite o cálculo da duração da bateria é a que se apresenta abaixo [71]: 
 𝐷𝑢𝑟𝑎çã𝑜 𝑑𝑎 𝑏𝑎𝑡𝑒𝑟𝑖𝑎 =
𝐶𝑎𝑝𝑎𝑐𝑖𝑑𝑎𝑑𝑒 𝑑𝑎 𝑏𝑎𝑡𝑒𝑟𝑖𝑎
𝐶𝑜𝑟𝑟𝑒𝑛𝑡𝑒 𝑛𝑒𝑐𝑒𝑠𝑠á𝑟𝑖𝑎
· 0,7 (4.2) 
 
Considerando um funcionamento contínuo do motor, esta bateria permitiria uma autonomia de 
cerca de 2h, sendo que, este tempo é seguramente inferior ao real, porque o funcionamento do 
motor é intermitente, sendo previsto, aliás, manter-se desligado durante a maior parte do ciclo 
de marcha. Para os restantes equipamentos, de consumo reduzido, propõe-se a utilização de 
uma bateria de 5V.   
 
4.8 Circuito Elétrico 
Seguidamente é apresentado o esquema elétrico para o funcionamento previsto do sistema para 
o modelo final (Figura 4.7). 
A montagem da resistência sensível à carga (ou sensor de carga) - Force R - tem uma 
representação que pode diferir da realmente necessária para o sensor escolhido. R1, R2, R3, 
R4, R6 e R7 são resistências de 4,7 KΩ. Accel1 e Accel2 são os acelerómetros a colocar um no 
segmento acima do joelho e um abaixo, respetivamente. 
G1 é uma bateria de 24 V utilizada para fornecer carga ao motor. A carga para os restantes 
equipamentos provém do microprocessador ou computador conectado. 
Não é representada aqui a ligação ao computador ou ao microprocessador dos equipamentos 
(NI USB-8451, e os Arduinos). 
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Figura 4.7 Circuito elétrico previsto do sistema 
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5 Sistema de controlo 
O controlo do binário do joelho é um fator determinante que afeta o funcionamento da prótese. 
Durante a fase de apoio, o binário do joelho deve ser elevado o suficiente para garantir a 
estabilidade da prótese, o que é estruturalmente assegurado pelo modo construtivo (o esbarro 
impede que a rotação se realize) [2]. 
Durante a fase de balanço, este binário deve promover a extensão da prótese, mas também deve 
ter um efeito amortecedor para prevenir que o balanço seja feito rápido demais e que daí decorra 
um impacto. O problema mais importante no controlo da prótese é assegurar a simetria da 
marcha entre a perna biónica e a perna saudável [2]. 
Análises biomecânicas demonstraram que o binário do joelho varia com a fase do ciclo da 
marcha, em função da velocidade de marcha e com as condições do piso [2]. 
O binário ideal do joelho deve cumprir os seguintes aspetos [2]: 
1) Deve ser uma função periódica com variação ao longo do tempo dentro do ciclo de 
marcha; 
2) Deve mudar automaticamente para acompanhar a mudança de velocidade e de 
situação; 
3) Deve ser capaz de se adaptar ao paciente que vai usar a prótese. 
Neste capítulo é descrito o funcionamento pretendido para o controlo do sistema. A 
programação utilizada foi condicionada pelo protótipo criado para o teste do sistema e é 
desenvolvida na secção 5.2 sendo descritas as considerações tomadas para teste com o 
protótipo. 
5.1 Definição geral do funcionamento do sistema (GRAFCETs) 
A ideia geral de funcionamento do sistema baseia-se na criação de um programa geral, a que 
foi dado o nome de “Seletor de Funções” que permite a definição da tarefa que se pretende 
realizar em função de dados obtidos a partir dos sensores. A entrada nesse seletor de funções é 
antecedida pela calibração inicial, realizada no momento em que se liga o equipamento. 
No Anexo D, são apresentados os GRAFCETs que descrevem o funcionamento das várias 
funções do sistema. 
Dada a possibilidade de mudar os equipamentos utilizados na fase de teste e descritos no 
capítulo 4, nos esquemas apresentados não foram utilizados os dados que seriam obtidos a partir 
destes, mas sim valores gerais (ângulos ou cargas). Ou seja, na eventualidade de serem alterados 
sensores ou o acionamento as descrições feitas abaixo mantém-se. 
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5.1.1 “Calibração Inicial” (Anexo D.1) 
A calibração inicia-se quando o amputado, estando sentado, monta o equipamento na perna e 
liga, e termina com uma transição direta para a “Função Sentado”.  
Depois de ligar o equipamento, a indicação de que o sistema se encontra em calibração é dado 
por uma luz intermitente. 
Estando o potenciómetro numa posição diferente do valor 0, indicativo de que a perna não se 
encontra esticada, o motor liga e a perna é movida a uma velocidade relativamente lenta. 
Quando o potenciómetro atinge a posição 0, é marcado o 0 do motor, e o joelho flete 70º. 
Nesse momento, a luz intermitente passa a estar ligada em contínuo e a prótese está pronta a 
funcionar. 
Se a posição 0 do potenciómetro não for detetada ao fim de 10s, é sinalizado erro, o motor 
mantém-se ligado mas parado (posição de segurança). A saída dessa posição é realizada 
manualmente pressionando o botão de reset que desliga o motor e o equipamento. 
 
5.1.2 “Seletor de funções” (Anexo D.2) 
O “Seletor de Funções” é um sistema simples que, em função de um sensor de carga e de dois 
acelerómetros colocados, um acima do joelho e um abaixo, define qual a função que o sujeito 
pretende realizar. 
 
5.1.3  “Função sentado” (Anexo D.3) 
Ao contrário do que se passa para o caso da marcha, o movimento do joelho não pode ser obtido 
a partir do ângulo da anca porque este último depende diretamente da rotação do joelho e, assim, 
quando o motor ligasse o movimento seria bloqueado. 
Numa fase posterior de programação do sistema final, deve ser criada essa curva, que defina a 
melhor forma de, em função do tempo, fazer uma pessoa sentar e levantar. Quando o 
equipamento for montado pela primeira vez devem ajustar-se ao utilizador os tempos para essas 
tarefas. 
Quando um utilizador pretende sentar-se, como o motor está desligado, oferece pouca 
resistência, dando-se a rotação dos dois segmentos do membro em simultâneo. 
Quando os acelerómetros têm rotações de 12º em sentido oposto, inicia-se a função sentado, o 
motor é ligado e a rotação da perna segue a curva definida em função do tempo, até atingir uma 
determinada rotação (definida no anexo como 70º).  
Nessa altura, o motor é desligado e a perna continua a rodar tendo como cargas resistivas o 
binário que o próprio motor exerce desligado e restantes atritos do sistema. Admitiu-se que este 
ângulo traduziria uma posição em que o utilizador já se encontra muito próximo de estar 
sentado, não constituindo um risco desligar o motor. 
Por sua vez, quando o utilizador pretender levantar-se, terá de fazer alguma força somente com 
a perna saudável até atingir uma posição de 65º de rotação da anca. Nessa altura, o motor entra 
em funcionamento e faz a extensão do joelho. Ganhando confiança no sistema, o utilizador vai-
se adaptando ao equipamento e apoiando algum peso sobre a prótese durante esta fase, 
facilitando-lhe o processo de elevação da posição sentado.  
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Quando o potenciómetro chega à posição 0, indicativa de que a perna se encontra totalmente 
esticada, o motor pára, mantendo-se ligado, até que os acelerómetros indiquem que o utilizador 
tem a perna próxima da posição vertical. Outra solução seria utilizar o sensor de carga, mas 
pela possibilidade de variações de massa com o tempo, é uma solução menos segura a longo 
prazo. 
 
5.1.4 “Função marcha” (Anexo D.4) 
Como já referido, foram realizados ensaios no LABIOMEP. Destes ensaios, resultaram curvas 
como as que se apresentam seguidamente. 
A Figura 5.1 mostra a rotação normal do joelho durante a marcha, onde se podem ver as 
oscilações do movimento (curva a laranja). Estas oscilações foram retiradas e ajustados os 
valores de rotação do joelho para atingirem o valor 0º, que é obtido no sistema criado, 
resultando a curva cinzento. A curva azul corresponde à rotação da anca ipsilateral. 
 
Figura 5.1 Suavização do Movimento 
 
Daqui foram obtidas a “Função polinomial de subida” e a “Função polinomial de descida” que 
relacionam o ângulo do joelho com o ângulo da anca, linhas de tendência dos dados obtidos no 
LABIOMEP, apresentados nas figuras abaixo (Figura 5.2, Figura 5.3).  
Estas funções podem sofrer alterações porque foram adquiridas somente a partir de um dos 
ensaios realizados e, na verdade, variavam de ensaio para ensaio, devido à aleatoriedade que o 
movimento humano tem. Numa fase posterior de testes com joelho este seria certamente um 
ponto a rever e a melhorar. 
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Figura 5.2 Gráfico da Função polinomial de subida 
 
Figura 5.3 Gráfico da Função polinomial de descida 
Para o caso da marcha, o movimento pode iniciar-se pela perna prostética ou pela saudável, 
pelo que o sistema tem que ter em conta este aspeto. 
Depois de ser ativada a função marcha, só quando o sensor de carga assinala um valor de 0, 
indicativo de que a perna já não está em contacto com o solo é que o motor entra em 
funcionamento, cumprindo a função designada “Função polinomial de subida” e em que a 
rotação do joelho é dada pela posição da anca. 
Depois de a perna cruzar a vertical com o corpo, e estando 20º a 25º à frente do corpo, o joelho 
fixa na posição que estiver. 
Quando passar os 25º, inicia a descida, cumprindo em função do ângulo da anca a denominada 
“Função polinomial de descida”. 
Quando o acelerómetro da anca ultrapassa os 35º, a perna estica a uma velocidade fixa até que 
o potenciómetro atinja a posição 0, garantindo que a perna se encontra esticada. Neste ponto, o 
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motor é desligado. A perna embate no solo e por motivos estruturais já expostos em capítulos 
anteriores, mantém-se esticada. 
Verificando-se as seguintes condições é definido o 0 dos acelerómetros (esta condição permite 
o ajuste do funcionamento da prótese para o caso do utilizador não estar num plano horizontal): 
o valor do potenciómetro igual a 0, o sensor de carga acima do valor estipulado (valor próximo 
do peso do corpo), uma diferença entre os acelerómetros inferior a 2º e um ângulo do 
acelerómetro acoplado ao segmento da canela na gama ]-10º, 10º[ (diferença de inclinação 
desde a última marcação de zero).  
Quando o sensor de carga mede menos que o valor máximo ajustado para o utilizador (que 
garanta o funcionamento correto do equipamento) na primeira fase de testes, o sistema retorna 
à fase de espera. 
Se ao fim de 0,5s o sensor de carga não detetar a ausência de peso, o sistema retorna ao seletor 
de funções, ou seja, o pé manteve-se em contacto com o solo. 
Deve ser previsto algum sistema de segurança para o caso de falha. A estrutura criada é capaz 
de operar de forma passiva, pelo que pode ser desligada. 
 
5.1.5 “Função Ultrapassar Obstáculos” 
Pode ser dispensável criar uma função para ultrapassar obstáculos, subir escadas, etc. Só após 
o teste com joelho se poderia concluir sobre a sua necessidade. 
Na eventualidade de ser essencial, deve criar-se uma forma de distinguir esta tarefa da função 
marcha, o que pode implicar, inclusivamente, a utilização de mais sensores.  
Não foi criado o GRAFCET correspondente a esta tarefa mas foi prevista no GRAFCET do 
seletor de função a sua existência (Anexo D.1). 
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5.2 Teste de funcionamento do sistema simplificado 
Na impossibilidade de se construir o sistema, optou-se pelo desenvolvimento de uma solução 
simplificada que permitisse a demonstração de algumas funções do controlo, mantendo as 
dimensões do joelho desenvolvido, construída por impressão 3D. Ou seja, o objetivo era criar 
uma estrutura que permitisse a programação e teste de algumas das potencialidades do joelho, 
usando, para isso um protótipo. 
O modelo foi desenvolvido utilizando como base o modelo final do joelho obtido, descrito na 
secção 3.3, o qual foi alterado e reduzido por forma a poder ser impresso em 3D. 
O modelo obtido foi o que seguidamente se apresenta (Figura 5.4): 
 
Figura 5.4 Modelação 3D do sistema simplificado (vista de perspetiva à esquerda, vista de frente ao meio e vista 
de trás à direita) 
A sua montagem em conjunto com toda a parte eletrónica já anteriormente introduzida deu 
origem ao modelo de teste presente na Figura 5.5. 
 
Figura 5.5 Montagem de teste do protótipo 
 
Para testar as potencialidades do sistema foi programada a função marcha conforme definida 
na secção 5.1.4. O programa baseia-se em grande parte no GRAFCET apresentado no Anexo 
D.4. 
O programa foi desenvolvido utilizando o LabVIEW, e baseia-se na utilização dos dados 
provenientes dos Arduinos. Esses dados resultam da receção e tratamento dos valores obtidos 
a partir dos sensores do sistema. 
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Em função de determinadas condições de entrada definidas pelos dados dos sensores é 
desenvolvida uma máquina de estados. Em cada um dos estados, o movimento da perna é 
definido em função da posição do acelerómetro colocado acima do joelho. 
É importante referir que não é feita a recalibração dos acelerómetros em todos os ciclos 
(marcação da posição de zero dos acelerómetros), como definido no estado 43 do GRAFCET 
do Anexo D.4, o que implica que o programa criado não tem em conta variações de inclinação 
do solo que o GRAFCET de partida possui. Isto porque no modelo final programado acabou 
por só ser utilizado um acelerómetro.  
Para a definição do sensor de carga foram usados dois interruptores que definiam meia carga 
quando um era pressionado e carga total quando os dois eram pressionados. 
 
Problemas encontrados 
O primeiro grande problema verificado teve a ver com o controlo do motor: o driver utilizado, 
com a programação necessária para usar o barramento I2C, por vezes induzia imediatamente 
vibração no motor, que condicionava o funcionamento dos acelerómetros e produzia ruído e 
vibração que não se adequam à aplicação. 
Esta questão poderia não se colocar no caso da utilização de um motor DC com fuso 
(acionamento linear), ou com a utilização do driver recomendado para o motor escolhido, ou 
simplesmente com a alteração do driver por um mais apropriado que até pudesse dispensar a 
utilização do barramento I2C. 
O segundo grande problema surgiu em testes de funcionamento do sistema, onde se verificou 
o mau funcionamento dos acelerómetros MMA7455, que encravavam ao fim de pouco tempo 
de atividade. Este problema implicou a substituição do acelerómetro acima do joelho pelo 
MMA8452, utilizado inicialmente e único disponível desta referência, passando o 
funcionamento do protótipo a contar apenas com um acelerómetro, não permitindo testar 
variações de inclinação do solo. 
 
Descrição do programa 
Uma vez que o movimento do motor induz vibração no acelerómetro, e o próprio acelerómetro 
tem ruído, mesmo depois do sinal filtrado, um sistema de controlo da rotação do joelho feito 
continuamente em função da posição do acelerómetro (conforme previsto na secção 5.1.4, para 
determinadas fases do movimento) não é uma solução viável com o material disponível e sem 
recorrer a algum tipo de programação auxiliar que impeça que as vibrações do acelerómetro se 
reflitam no movimento do joelho. 
A alternativa encontrada foi programar rotações do joelho específicas para posições/ângulos da 
anca definidas. 
Ajustando a velocidade de rotação do joelho para cada uma dessas posições da anca, criar-se-
iam transições suaves ao longo do movimento da perna. 
No caso da programação de teste, foram escolhidos três pontos de rotação da anca, 0º, 20º e 35º 
para ocorrer rotação do joelho, e a velocidade de rotação do joelho foi a mesma para as três 
posições. 
Se tivessem sido considerados mais pontos e ajustada a velocidade de rotação do motor para 
cada um destes, o resultado final seria certamente um movimento mais suave, no entanto, o 
objetivo deste teste era somente provar a possibilidade de funcionamento do equipamento, 
conforme já referido. 
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O funcionamento do joelho pode então ser descrito da seguinte forma, conforme visível na 
Figura 5.6 (da esquerda para a direita): 
 Quando se liga o programa, estando a anca com 0º de rotação, e não estando pressionado 
nenhum interruptor indicativo de carga, o motor liga e o joelho roda cerca de 30º; 
 Depois, ao atingir uma rotação de 20º da anca, o motor dá 70 passos em sentido 
contrário, ficando um ângulo do joelho da ordem dos 16º; 
 Ao atingir 35º de rotação da anca, a perna estica completamente e o potenciómetro ao 
marcar zero desliga o motor; 
 O contacto com o solo é dado ao pressionar os dois interruptores (simulando que está a 
exercer a carga máxima sobre a prótese);  
 Posteriormente, passando a pressionar apenas um dos interruptores é simulada a 
diminuição da carga aplicada sobre a prótese (que se pode associar à divisão do peso 
sobre as duas pernas).  
 Quando se deixa de pressionar qualquer interruptor, situação que representa o momento 
em que o valor de carga sobre a prótese é nulo, e que traduz o ponto de toe off, a perna 
prostética reinicia o movimento. 
 
Figura 5.6 Ilustração do funcionamento do programa desenvolvido para o protótipo 
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6 Conclusões 
A marcha sobre os membros inferiores é uma adaptação fundamental da evolução que permite 
ser humano. A amputação pode se motivada por algumas doenças: as doenças vasculares, os 
acidentes ou os tumores. A reabilitação física e a colocação de uma prótese são fundamentais 
para uma recuperação efetiva, tendo como objetivo final restituir a autonomia perdida ao seu 
utilizador.  
Nesse sentido, o objetivo deste trabalho era o projeto de um sistema funcional para uma prótese 
transfemoral ativa. 
Foi definida uma solução estrutural para a prótese, que adveio da realização de uma pesquisa 
bibliográfica de soluções existentes no mercado e formas construtivas. 
Foi obtida uma solução de acionamento para o sistema, com o motor passo-a-passo. 
Com a criação de um modelo 3D simples, foi desenvolvida uma forma de calcular o binário 
necessário para atuar o joelho. 
Sabendo o binário necessário, foi selecionado o motor e foi concebido um modelo 3D da 
prótese. 
Para além do cumprimento destes objetivos foi ainda apresentada uma solução teórica para o 
funcionamento do pé prostético. 
Foi desenvolvido um projeto de sistema de controlo, construída a arquitetura do sistema e 
selecionados os sensores a utilizar na aplicação. É com base nos sinais obtidos a partir de dois 
acelerómetros, um acima e um abaixo do joelho, de um sensor de posição angular e de um 
sensor de carga, que o sistema opera. Estes sinais convergem para um computador central e são 
utilizados para o cálculo da função a realizar. 
Na impossibilidade de obter o joelho funcional a partir do modelo 3D criado, foi elaborado um 
protótipo mais simples impresso em 3D. 
Com esse protótipo foi provada a possibilidade de funcionamento do sistema recorrendo a 
programas realizados em LabVIEW. 
Este modelo impresso, implica uma conexão a um computador. Numa versão posterior do 
equipamento, perspetiva-se a substituição do computador por um microcontrolador que permita 
desempenhar a mesma função, criando um dispositivo isolado e autónomo. 
Todos os objetivos foram cumpridos e a conclusão que se retira dos resultados apresentados é 
que continuando a desenvolver este trabalho seria possível atingir um sistema funcional. 
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6.1 Trabalhos futuros 
No que diz respeito a trabalhos futuros, estes podem dividir-se em dois tipos: os que dão 
continuidade ao trabalho realizado, partindo do modelo criado e os que dizem respeito a 
alterações de projeto com o intuito de melhorar este modelo. 
Dando continuidade ao trabalho, o passo seguinte seria a criação de uma aplicação do sistema 
de controlo independente do computador, utilizando, por exemplo, um raspberry pi ou outro 
microprocessador aplicável. 
Depois, seria necessário o fabrico do joelho a partir do modelo criado. 
Seguir-se-ia uma fase iterativa em que deveriam ser realizados testes reais e ajustado o joelho 
em função dos resultados obtidos, implicando provavelmente o fabrico de vários joelhos. 
 
Os parâmetros que teriam maior probabilidade de necessitar de ajustes com base nos resultados 
desses testes seriam: 
 O motor escolhido, que pode não ser o mais adequado ao paciente; 
 As temporizações e ângulos definidos nos programas;  
 O posicionamento do esbarro e a dimensão das barras, que poderia sofrer alguns ajustes 
para permitir um maior ou menor ângulo do joelho correspondente à posição de 
extensão máxima da perna, proporcionando maior conforto ao utilizador. 
Como resultados do processo iterativo será necessário também realizar outras alterações mais 
substanciais ao sistema de controlo, como acrescentar funções ou tarefas porque não foram 
previstas no projeto ou porque não poderiam ser testadas no protótipo. 
Numa solução de maior produção, o posicionamento do esbarro e a dimensão das barras 
deveriam ser ajustáveis manualmente, e não fixos e definidos no modelo antes de ser fabricado.  
O ajuste dos parâmetros programados para cada tarefa poderiam ser ajustados utilizando 
algoritmos genéticos para uma maior adequação da prótese ao utilizador, otimizando a 
realização de cada uma das tarefas. Recorrendo a dados de vários ensaios de marcha e de outros 
ensaios, como a subir escadas, ou sentar e levantar e utilizando outros algoritmos de inteligência 
artificial, como, por exemplo, redes neuronais, seria possível criar um sistema otimizado na 
transição entre tarefas de movimento da prótese.  
A comunicação com o driver foi realizada utilizando as bibliotecas do NI LabVIEW para 
utilização do NI USB-8451, no entanto poderia ser testado o outro equipamento mencionado 
na secção 4.3.1 e que tem um custo muito inferior.  
O equipamento à disposição na faculdade para a realização de testes condicionou de alguma 
forma as decisões tomadas na obtenção do modelo final, pelo que a solução de acionamento e 
controlo encontrada pode não ser a melhor. Teriam de ser testadas outras possibilidades. 
Nomeadamente, a introdução de amortecedores, molas, e atuadores lineares. Naturalmente que 
isto iria influenciar também o atravancamento. Em concreto, a substituição do motor passo-a-
passo por uma solução com um atuador linear (motor com fuso) iria reduzir o atravacamento 
no plano frontal, o que seria benéfico para o paciente.  
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ANEXO A: Formas alternativas de atuação da prótese 
Existem várias soluções para próteses que se baseiam na aplicação de equipamentos elétricos 
ou mecânicos como servo motores, motores passo a passo, etc. Estas soluções mecânicas 
condicionam alguns aspetos do design de próteses devido à sua dimensão e peso. Assim, 
próteses tradicionais inteligentes tendem a ser pesadas, volumosas e ruidosas, facto que tem 
levado investigadores a focar a atenção noutros materiais, como os polímeros eletroativos 
(EAPs) ou ligas de memória de forma (SMAs) [69, 70]. 
Neste capítulo é feita uma pequena descrição deste tipo de materiais e justificado o facto de a 
escolha recair novamente sobre os motores. 
 
A.1 Polímeros 
Os polímeros tem propriedades atrativas comparativamente aos materiais inorgânicos. São 
leves, baratos, resistentes à fratura, flexíveis, e facilmente processados e produzidos. Podem ser 
conformados em formas complexas e as suas propriedades podem ser alteradas conforme o que 
se pretende [74]. 
Estes materiais inteligentes conseguem sentir variações no ambiente, processar essa informação 
e responder de acordo com isso. As ligas de memória de forma e os materiais piezoelétricos são 
incluídos nesta categoria de materiais inteligentes [74].  
Materiais ativos podem converter energia elétrica ou química diretamente em energia mecânica 
através da resposta do material [74]. 
Polímeros ativos com características próximas a músculos biológicos têm um elevado potencial 
para o desenvolvimento da biomimética. São mais flexíveis do que os motores convencionais 
e podem funcionar como amortecedores de choques e vibração [74]. 
Considerando o tipo de atuação podem diferenciar-se os Polímeros Não Eletricamente 
Deformáveis (acionados por estímulos não elétricos como o pH, luz, temperatura, etc) e os 
Polímeros Eletroactivos (EAPs) (atuados por sinais elétricos) [74]. 
Por sua vez, os polímeros eletroativos são classificados consoante o mecanismo responsável 
pela atuação, podendo ser EAPs eletrónicos (guiados por campos elétricos ou forças de 
Coulomb) ou EAPs iónicos (mudam de forma por difusão de iões) [74]. 
Os EAPs eletrónicos requerem geralmente campos de ativação elevados (>150V/m) que são 
próximos do nível de colapso do material. Estes têm também elevada densidade energética bem 
como um tempo de resposta reduzido, na ordem dos milissegundos. Em geral, estes materiais 
tem uma temperatura de transição vítrea inadequada para aplicações de atuação a baixa 
temperatura [74]. 
Em contraste, EAPs iónicos requerem tensões de entrada baixas (1 a 5V). Um dos problemas 
destes materiais é que têm de ser operados num estado líquido em eletrólitos sólidos. Produzem 
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predominantemente atuação de flexão (dobragem) que induz forças de atuação inferiores às dos 
eletrónicos [74]. 
Serão apenas referenciados os que poderiam ter alguma aplicabilidade no caso.  
 
A.1.1 Nonelectrically Deformable Polymers  
 Magnetically Activated Polymers 
Materiais poliméricos sensíveis que se deformam devido a alterações no campo magnético são 
chamados magnetoelásticos ou magnetoresistivos, habitualmente também designados ferrogéis 
[74]. 
Os ferrogéis são uma rede polimérica reticulada envolvida num ferrofluido, que é uma dispersão 
coloidal de partículas magnéticas [74]. 
Quando sujeitos a um gradiente de campo magnético, as partículas ficam sujeitas a uma força 
no sentido do campo magnético maior. Estas partículas transportam o fluido e a rede polimérica, 
provocando a deformação macroscópica do gel [74]. 
Coordenando e controlando o campo magnético, podem ser obtidos movimentos próximos dos 
músculos [74]. 
 
A.1.2 Electroactive polymers (polímeros eletroativos) 
A característica mais importante dos EAPs é a sua semelhança em operação com os músculos 
biológicos, particularmente a sua resiliência e capacidade de grande deformação ao serem 
atuados, mantendo dureza e flexibilidade [72, 73]. 
O nível de deformação induzida pode ser até duas ordens de grandeza superiores aos cerâmicos 
eletroativos (mais frágeis e rígidos). Para além disso, são superiores às ligas de memória de 
forma (SMA) por terem maior resiliência e menor densidade. No entanto, Os EAPs atingem o 
seu limite elástico a níveis de tensão inferiores, e a tensão de atuação é muito inferior à dos 
outros dois materiais [75]. 
No entanto, na atualidade, a força de atuação e energia mecânica que os EAPs podem produzir 
é relativamente baixa, limitando as aplicações que poderiam ser consideradas [72, 73]. 
Estes materiais necessitam de elevadas tensões de atuação. A utilização de tensões elevadas 
permite que as correntes possam ser reduzidas, e com baixa corrente a segurança acaba por ser 
uma preocupação menor. Mas a distribuição de elevadas tensões é complicada devido aos 
requisitos de isolamento [76]. 
Os EAPs são classificados em eletrónicos e iónicos. 
 
Eletronic EAPs 
 
 Ferroeletric Polymers 
Os materiais ferroelétricos são análogos a ferroimanes, em que a aplicação de um campo 
elétrico alinha domínios polarizados no material [74]. 
Os polímeros ferro elétricos são fáceis de processar, baratos, leves, e podem ser conformados 
em formas e superfícies complexas, mas o baixo nível de deformação e o baixo valor de energia 
de deformação condicionam a aplicabilidade destes materiais [74]. 
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Os materiais ferroelétricos têm como limitações a fadiga dos elétrodos, altos campos elétricos, 
e a grande dissipação de calor [74]. 
 
 Dielectric Elastomers (DEA) 
Os elastómeros dielétricos são feitos com um meio dielétrico incompressível e muito 
deformável, e podem ser usados como atuadores e como sensores [74]. 
Este é um grupo de polímeros inteligentes que se deforma sob a ação de um campo elétrico. 
Consiste numa fina camada de polímero dielétrico e dois elétrodos flexíveis. O elétrodo tem 
que ser muito condutor e acompanhar a deformação do músculo artificial [77]. 
O elastómero aplicado é habitualmente um silicone ou elastómero acrílico [78]. 
Os elastómeros dielétricos necessitam de campos elétricos de elevada intensidade (~100 V/m) 
[74]. 
Fundamentalmente, os DEAs e os músculos naturais são ambos atuadores viscoelásticos que 
fornecem uma força de contração linear. A magnitude da força e o deslocamento do atuador 
por massa pode igualar ou exceder o do músculo humano [1]. 
Usados como músculos artificiais ou como substitutos dos atuadores tradicionais demonstram 
um elevado potencial para a utilização em próteses e ortoses ativas [10, 71]. 
Como o músculo natural, os DEAs são controláveis em força, permitindo um controlo preciso 
de posição e movimento [1]. 
Ainda não foram escalados DEAs aplicáveis na prática para níveis de força que se aproximem 
de músculos mais largos. 
Os atuadores de elastómeros dielétricos são conhecidos pela sua deformação à tração (120-
380%) e elevada velocidade de resposta. Transformam energia elétrica diretamente em trabalho 
e produzem grandes deformações [78]. 
A performance atual e o tempo de vida para atuadores de grandes dimensões ainda têm de 
melhorar, não sendo suficiente para muitas aplicações [1].  
Os DEAs concebidos atualmente são equipamentos de laboratório, fabricados manualmente, 
podendo apresentar muita variabilidade de comportamento e, por isso, são pouco fiáveis [1]. 
Apesar de operarem a baixas correntes, os elastómeros dielétricos necessitam de tensões 
elevadas para funcionar. Apesar de ser um problema resolúvel assegurando que são seguidas as 
convenções de segurança elétrica, a perceção pública pode ainda ser um problema. Pode haver 
alguma reserva na utilização de um dispositivo de alta tensão tão próximo [1]. 
O maior obstáculo à obtenção de uma solução com estes materiais com uma aparência e uma 
performance mais próximas do músculo humano é a ausência de tecnologia disponível 
comercialmente [79]. 
 
 Electrostrictive Graft Elastomers 
Estes polímeros oferecem grandes deformações induzidas por campos elétricos e têm várias 
vantagens como o fácil processamento e tenacidade elétrica e mecânica [74]. 
Campos de tensões na ordem dos 10MV/m são necessários para induzir deformações de 2,5% 
[78]. 
 
 
Desenvolvimento de uma Prótese Transfemoral Ativa 
 
86 
 Electroviscoelastic Elastomers 
Elastómeros viscoelásticos são a forma sólida dos fluidos eletroreológicos, que é uma 
suspensão de partículas dielétricas. Quando estes fluidos são sujeitos a um campo elétrico, o 
momento do dipolo elétrico faz com que as partículas formem cadeias na direção do campo, 
formando uma estrutura anisotrópica complexa. Durante este processo, a viscosidade do fluido 
aumenta muito [74]. 
Os géis electroreológicos têm vantagens únicas face aos fluidos: ausência de fugas, não ocorre 
sedimentação de partículas, e facilidade na personalização de formas e tamanhos [74]. 
 
Ionic EAPs 
 Ionic Polymer Gels 
Fluidos electroreológicos, magnetoreológicos e ferrofluids contém partículas dispersas de 
pequena dimensão (dimensões da ordem dos nanómetros aos micrómetros). Estes fluidos 
respondem aos campos exercidos alterando rapidamente a viscosidade aparente e a tensão de 
cedência [80]. 
 
o Géis poliméricos inteligentes controlados por campos magnéticos 
A capacidade, em concreto dos géis sensíveis a campos magnéticos, de realizarem alterações 
de forma pode ser usado para imitar a contração muscular. Não requerem partes móveis nem 
têm requisitos de potência [77, 78]. 
As lacunas mais importantes dos atuadores de gel são, no entanto, a sua capacidade de resposta 
que limita a frequência máxima de ciclos (não são adequados para a maioria das aplicações) e 
as propriedades mecânicas reduzidas [78, 71]. 
 
 Ionic Polymer-metal composite (IPMC) 
Este tipo de músculo artificial eletroquímico aplica um poli-eletrólito como camada condutora 
de iões, em que as cadeias poliméricas dispõem de um tipo de ião e iões móveis como solvente 
do tipo oposto. Este eletrólito polimérico é colocado entre dois elétrodos metálicos flexíveis. 
Quando é aplicada uma tensão entre os dois elétrodos, os catioes móveis deslocam-se em 
direção ao elétrodo de carga oposta, resultando numa dilatação na proximidade do elétrodo 
negativo e contração do lado positivo, encurvando o atuador de três camadas. Deformações 
superiores a 3% foram obtidas com tensões inferiores a 7V, com tensões de acionamento de 30 
MPa [78]. 
Após o primeiro deslocamento, a posição do IPMC pode desviar-se, pelo que, para manter uma 
posição fixa, é necessária a aplicação de uma corrente constante [78]. 
 
 Conducting Polymers 
Os polímeros condutores possuem elevadas tensão de rotura (>100MPa) e rigidez (modulo na 
ordem dos 1GPa), e baixos valores de tensão de atuação (na rodem dos 2V), que os tornam 
atrativos. No entanto, regra geral, assim como noutros EAPs iónicos, tem baixo acoplamento 
eletromecânico, o que conduz a uma baixa eficiência [74]. 
Estes polímeros têm como desvantagens um ciclo de vida curto e baixa eficiência de conversão 
de energia e necessitam de elétrodos com grandes áreas de superfície para atingir níveis de 
atuação elevados. Os baixos valores de tensão aliados ao baixo índice de acoplamento 
Desenvolvimento de uma Prótese Transfemoral Ativa 
 
87 
eletromecânico podem implicar a utilização de correntes elevadas, constituindo um obstáculo 
ao desenvolvimento de grandes aplicações autónomas com este material [74]. 
As deformações são da ordem dos 2 a 10% e a velocidade de atuação tende a ter um valor baixo 
(<<1%/s) devido ao transporte lento de iões dentro do polímero, mas podem exceder 10%/s 
usando contactos metálicos, polímeros porosos e métodos de carregamento rápidos [78]. 
 
 Carbon Nanotube Actuators 
Estes nanotubos de carbono têm excelentes propriedades mecânicas e elétricas para o ramo da 
tecnologia de atuadores [74]. 
Devido à baixa deformação obtida, a amplificação mecânica é necessária para aplicação prática, 
mas a baixa eficiência, o elevado custo dos materiais e a redução das propriedades mecânicas 
no caso do modelo quando escalado, ou seja, as propriedades mecânicas são mais baixas no 
caso da compilação de nanotubos em folhas ou fios do que no caso dos tubos individualizados, 
sendo pouco escalável [71, 75]. 
 
Assim, os EAPs têm ainda uma aplicabilidade limitada devido às suas baixas força de atuação, 
energia mecânica, eficiência de conversão. Os EAPs eletrónicos são limitados pela necessidade 
de tensões relativamente altas enquanto os de tipo iónico são sensíveis à contaminação e sofrem 
eletrólise quando sujeitos a tensões superiores a 1,23V [79, 80]. 
Estes materiais apresentam problemas de tempo de vida, fiabilidade e escalabilidade [82]. 
A utilização em aplicações práticas é limitada também pela inexistência de materiais standard 
a ser comercializados [83]. 
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A.2 SMA 
SMA é um grupo de materiais metálicos que têm a capacidade de retornar a uma posição 
original quando aquecidos até uma dada temperatura de transição [84]. 
Esta transformação termomecânica é causada por uma alteração da estrutura cristalina entre 
duas fases – austenite e martensite – dependente da temperatura e da pressão. Quando o fio 
aquece, endurece e contrai, quando arrefece o fio relaxa e pode facilmente ser moldado por 
forças externas [84]. 
Os fios SMA controlados diretamente por ativação elétrica comportam-se como o músculo 
humano: o fio contrai quando sujeito a carga elétrica, produzindo forças que podem ser usadas 
para atuação [84]. 
A utilização destes materiais para acionamento de um mecanismo tem várias vantagens: baixo 
peso, compacidade, razão força/massa elevada, atuação direta, e operação simples, suave e 
silenciosa [81, 82]. 
As limitações dos SMA são a baixa eficiência energética devido à conversão de calor em 
trabalho, dificuldades no controlo de movimento (funcionamento não linear do material) e 
velocidade de resposta lenta e é necessário um fio de grandes dimensões para criar movimentos 
significativos. O controlador de atuadores com estes materiais tem de ser robusto para dar 
resposta às variações do sistema e do ambiente [82, 81]. 
A caracterização do comportamento deste tipo de materiais demonstra que a resposta durante o 
aquecimento e o arrefecimento difere substancialmente. A convecção natural é insuficiente para 
proporcionar o arrefecimento adequado durante a elongação dos atuadores. Em concreto, 
verifica-se que o tempo de arrefecimento numa perspetiva de carga exercida e deslocamento é 
significativamente maior que durante a fase de aquecimento. Assim, é o tempo de arrefecimento 
que limita a frequência máxima de atuação possível. Para a aumentar, é necessário diminuir 
esse tempo. Podem ser implementadas varias técnicas de arrefecimento forçado e para poder 
ser aplicado em próteses deve ser barato, transportável e de baixo consumo energético [73]. 
Na referência [73] são feitos testes com vários tipos de dissipadores térmicos (heatsink). A 
frequência de atuação é melhorada para 0,3Hz. 
Com os ciclos dinâmicos contínuos, a previsão proposta neste artigo era a de que o próprio 
dissipador viria a aumentar de temperatura diminuindo a capacidade de condução de calor do 
SMA [73]. 
 
Utilização de SMA em próteses ativas 
Conforme já dito, habitualmente são usados outros tipos de acionamento nestas aplicações, 
nomeadamente motores DC, cujas dimensões e peso não têm correspondência com as 
proporções humanas, obrigando a uma redução de graus de liberdade e a um menor conforto da 
prótese para o amputado. Os SMA seriam uma boa solução, não fosse algumas das limitações 
que impossibilitam a sua aplicação [86]. 
A baixa eficiência e a dificuldade no controlo são pontos a melhorar para além da necessidade 
de sistemas de arrefecimento adicionais para aumento da frequência de acionamento, tornando 
um equipamento menos compacto (recorrendo a dissipadores térmicos e a convexão forçada, 
por exemplo) [87].  
Resumindo, uma vez que o sistema tem que funcionar para elevadas variações de temperatura 
ambiente, e não tendo um funcionamento a condições constantes, o controlo de um sistema com 
estas ligas poder-se-ia revelar muito complicado. Apesar de à partida parecer um controlo 
simples, por passagem de corrente nos filamentos, o aquecimento destes seria dependente do 
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meio, ou seja quando a temperatura ambiente fosse alta, nomeadamente no verão ou em 
situações em que o paciente tivesse de estar algum tempo ao sol, o ponto de transição seria 
facilmente alcançável enquanto em alturas mais frias levaria o sistema a reagir mais lentamente, 
o que poderia provocar inclusivamente um aumento de risco de queda. Por outro lado, tendo 
em conta as temperaturas que se fazem sentir em Portugal continental, podendo variar entre 
temperaturas negativas (até -5ºC) nas manhas de inverno aos 40 a 45ºC nas tardes de verão mais 
quentes implicam que o funcionamento do mecanismo, e portanto a temperatura de transição 
dos filamentos se localize acima desta temperatura. Ter um equipamento junto ao corpo com 
temperaturas na ordem dos 50ºC pode constituir uma situação de perigo para o paciente, o que, 
a juntar ao comportamento variável ao longo do ano mas também ao longo do dia, em resultado 
de variações de temperatura exterior, vento, etc, são argumentos que dificultam ou 
impossibilitam a aplicação destes materiais para este tipo de próteses
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ANEXO B: Manual de Operação dos motores passo-a-passo PKP da 
OrientalMotor  
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ANEXO C: Parte do catálogo da SKF das chumaceiras correspondente 
ao método de cálculo a utilizar para a escolha 
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ANEXO D:  GRAFCETs do sistema 
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D.1. GRAFCET GO “Calibração Inicial” 
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D.2. GRAFCET G1 “Seletor de Funções” 
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D.3. GRAFCET G2 “Função Sentado” 
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D.4. GRAFCET G3 “Função Marcha” 
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